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Resumo Na presente tese foi desenvolvida uma nova haste femoral mini-invasiva para a artro-
plastia da anca, recorrendo a um novo conceito de fixação óssea. Este conceito de 
fixação, designado por fixação combinada, procura simultaneamente garantir uma boa 
estabilidade inicial do implante através de zonas delimitadas com cimento ósseo, 
criando as condições de estabilidade necessárias para que o osso possa aderir direc-
tamente à superfície metálica do implante promovendo-se a longevidade desta ligação 
e, finalmente, delimitar a destruição óssea em caso de necessidade de revisão da 
artroplastia. Foi já desenvolvida uma aplicação deste conceito de fixação à haste de 
revisão na artroplastia do joelho. Numa primeira etapa identificaram-se as principais 
estruturas anatómicas da articulação da anca em termos ósseos, ligamentares e mus-
culares, juntamente a biomecânica desta articulação. Igualmente, procurou-se identifi-
car as principais causas da falência da articulação da anca e soluções clínicas para a 
sua resolução. Numa segunda etapa foi desenvolvido, com recurso a ferramentas de 
modelação e simulação numérica com elementos finitos, um modelo simples do 
implante onde o efeito da distribuição e dimensão das cavidades com cimento ósseo 
nas deformações impostas ao osso e tensões instaladas no cimento ósseo foram ana-
lisadas. Os resultados obtidos permitiram para as condições de cargas fisiológicas 
severas, como o caso da subida de escadas, identificar as regiões mais solicitadas no 
osso, cimento ósseo e implante, assim como uma avaliação da estabilidade inicial da 
interface implante osso. De seguida, com base nos resultados do modelo simplificado 
desenvolveu-se com recurso ao mesmo tipo de ferramentas o implante da anca opti-
mizado em termos de forma e geometria à zona proximal do fémur, procurando-se 
através da sua geometria uma maximização da superfície de contacto directo entre o 
implante e osso, assegurar um nível de estabilidade inicial suficiente que promova a 
adesão do osso sobre o implante e reduzindo para níveis fisiológicos aceitáveis as 
deformações no osso esponjoso, mantendo as tensões no implante e cimento ósseo 
inferiores as tensões limite de fadiga destes materiais. Os resultados foram analisados 
para duas condições da interface implante-osso representativas da situação imedia-
tamente após cirurgia e outra a médio-longo prazo pressupondo uma fixação plena da 
superfície do implante ao osso. Posteriormente, desenvolveram-se modelos experi-
mentais com recurso a modelos de fémur em material compósito, tendo sido analisa-
dos na situação sem e com implante. Estes modelos experimentais foram desenvolvi-
dos com o objectivo de validar os resultados obtidos anteriormente com os modelos 
numéricos de elementos finitos, quantificar experimentalmente as alterações de trans-
ferência de carga após a introdução do implante através do uso de rosetas de exten-
sómetros aplicados proximalmente e avaliar a resistência à fadiga do implante e da 
sua interface implante-cimento-osso. Para a avaliação à fadiga foram realizados um 
milhão de ciclos de carga sobre o fémur implantado sendo a carga aplicada neste 
ensaio representativa de duas vezes o peso do corpo do indivíduo. Este trabalho 
experimental envolveu a fabricação do implante com recurso a tecnologia de 
CAD/CAM e máquinas de comando numérico computorizado. Para as cirurgias in-vitro 
foi desenvolvido e construído o instrumental necessário a geração da cavidade para 
introdução do implante. Os resultados obtidos experimentalmente e numericamente 
evidenciaram uma boa correlação, demonstrando a capacidade destes últimos replica-
rem o comportamento físico do modelo do fémur. Verificou-se igualmente que apesar 
da reduzida dimensão do implante este altera significativamente a transferência de 
carga no osso cortical relativamente à situação intacta em especial nos aspectos 
medial e anterior. Os valores das deformações impostas ao osso esponjoso revela-
ram-se ligeiramente elevados nas zonas das cavidades com o cimento ósseo na 
situação simulada imediatamente após cirurgia, reduzindo-se significativamente no 
caso de médio-longo prazo onde todo o implante é suposto já estar solidário ao osso. 
Os valores máximos de tensão no implante e cimento ósseo ficaram abaixo da tensão 
limite de fadiga destes materiais em ambos os cenários analisados, sendo um bom 
sinal para a longevidade destes materiais. Importante também é o resultado após o 
ensaio de fadiga de um milhão de ciclos onde implante se mostra bem fixo ao fémur 
sem sinais de dano na sua fixação. Estes resultados são encorajadores para o suces-
so da aplicação deste tipo de fixação combinada ao implante da anca. No entanto 
mais trabalhos serão necessários de forma a confirmar esta viabilidade. 
   
 
  





In the present dissertation a new femoral mini-invasive implant to the hip arthroplasty, 
was developed using a new bone fixation concept. This fixation concept, designed for 
combined fixation, seeks to ensure not only a good initial stability of the implant 
(through delimited areas with bone cement) but also creating the necessary stability 
conditions for the bone to adhere to the metallic surface of the implant allowing for the 
longevity of this connection. Finally, this combined fixation also avoids bone destruction 
if an arthroplasty revision is needed. An application for this implant’s fixation concept 
has already been developed for a possible knee arthroplasty revision. As a first ap-
proach, the main anatomic structures of the hip articulation were identified. In other 
words, bone, ligament and muscle structures, along with the biomechanical hip articu-
lation data in terms of movement amplitude and muscular force. Using modeling and 
numerical simulation tools, a simple implant model of fixation was developed. This 
model was studied with the objective of analyzing the distribution and the cavity dimen-
sions effect with bone cement as well as bone strain and the applied bone cement 
stress. The applied forces for this study were those for more extenuating activities, 
such as climbing a flight of stairs. This enabled an easier identification of regions on 
the bone, bone cement, and implant that are under most stress and/or strain. The ob-
tained results also enabled for an evaluation of the initial stability between bone and 
implant. Based on the simplified models’ results and on the same numerical tools, the 
hip implant was optimized in terms of form and geometry in proximal area, seeking 
through its geometry the maximization of the contact area between the implant and 
bone, ensuring the sufficient initial stability level that allows the bones adherence to the 
implant and reducing it until acceptable physiologic levels the trabecular bone deforma-
tions, while keeping the implant and cement bone tensions inferior to the fatigue 
stresses limits of the used materials. The results were analyzed for two implant-bone 
interface conditions representing the post operative situation and other a medium-long 
term situation presuming a complete surface fixation of the implant to the bone. Then, 
and resorting to femur models made in composite material, experimental tests were 
developed, and both situations (with and without implant) were analyzed. These expe-
rimental models were developed with the objective of validating the previously obtained 
results by the numerical finite element models and experimentally quantifying the strain 
changes after the implant introduction through the usage of triaxial strain gages applied 
all over the of the proximal femur area. Finally, fatigue tests were performed on the 
implant in order to evaluate the implants’ and it’s interface, with bone and bone ce-
ment, resistance to strain. For the fatigue tests’ one million cycles on the femur were 
considered, and the loading conditions represent twice the body’s weight. This experi-
mental work required the manufacturing of the implant resorting to CAD/CAM technol-
ogy, and computed numerical command (CNC) machines. For the in-vitro surgery, the 
necessary tools for the creation of the implants’ cavity were developed and built. The 
numerical and experimental results highlighted a good correlation, showing the trusta-
ble capacity of these results to represent the physical behavior of the femur’s model. 
Although the implants’ dimensions are small, it does significantly alter cortical bone 
stress transmission when compared with the intact bone. This is particularly true for the 
lateral and anterior aspects of the bone. The trabecular bones’ imposed deformations 
revealed to be slightly higher in the areas of the cavity with the bone cement in the 
post-operative simulated situation. These deformations were significantly reduced in 
the medium-long term situation where the implant was absorbed by the bone. The 
maximum stress values on the implant and cement bone lowered when compared to 
the stress limit of these materials in both analyzed scenarios, this is a good signal for 
the longevity of these materials. It is also important that after one million cycle’s stress 
tests, the implant revealed to still be well attached to the femur, without damage sig-
nals in its attachment. These results are encouraging for the implementation success 
of this type of fixation for the hip implant. However, the development of future studies 
on this topic would be necessary to prove the viability of this study. 
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Capítulo 1.  Introdução 
1.1. Enquadramento 
Actualmente, as principais razões para a artroplastia da articulação da anca são a artrite 
reumatóide, osteoartrite e trauma. Estas patologias são responsáveis por uma grande 
incapacidade física conduzindo, como última solução, à realização da substituição da articulação, 
com a aplicação de um implante, para que o paciente possa continuar com a sua actividade sem 
dor ou incapacidade. Uma das razões para o insucesso da artroplastia da anca relaciona-se com a 
perda ou falência das interfaces implante-osso ou implante-cimento, caso seja um implante 
cimentado. Neste sentido, as principais razões para essa perda relacionam-se com a osteólise e o 
efeito de “stress-shielding” no osso. Quando estes fenómenos atingem um certo limite poderá 
ocorrer a perda do implante, ou seja, o descolamento do implante do osso. Quando isto acontece, 
torna-se necessário remover o implante, colocar um novo e tentar colmatar uma eventual perda 
óssea existente devido à primeira intervenção. 
Existem dois tipos principais de implantes que podem ser utilizados na artroplastia da anca 
sendo estes designados de implantes cimentados e não cimentados (“press-fit”). Para estes dois 
tipos de implantes existem vantagens e desvantagens. As principais vantagens dos implantes 
cimentados é o facto de garantirem uma boa estabilidade inicial do implante, permitirem também 
que o posicionamento do implante não seja condicionado pela anatomia da zona da diáfise do 
fémur, já que, por vezes, é difícil assegurar que o implante fique em contacto com todas a 
superfície do fémur e, desta forma, assegurar uma boa transferência de carga para todas as 
partes do osso. O uso do cimento permite também a difusão da acção antibiótica localmente, 
diminuindo desta forma o risco de infecção. A grande desvantagem para os implantes não 
cimentados prende-se fundamentalmente com a sua retirada, caso seja necessária uma 
artroplastia de revisão, pois provoca uma maior destruição do osso adjacente ao implante, já que 
o movimento de retirada do cimento arrasta consigo o osso que está colado. A fraca resistência à 
fadiga do cimento ósseo pode pôr em causa a fixação do implante a longo termo em 
consequência das fissuras que se desenvolvem neste e às micro partículas libertadas podendo 
originar osteólise. Para os implantes não cimentados do tipo “press-fit” a principal vantagem é a 
não destruição de osso em caso de ser necessária uma revisão, sendo a principal desvantagem a 
dificuldade em se atingir a estabilidade inicial deste para que o osso possa crescer sobre ou 
dentro do seu revestimento superficial. Estes dois tipos de implante têm as suas limitações, no 








Assim, o trabalho a desenvolver no âmbito desta dissertação procura aplicar um conceito 
inovador de fixação de implantes ósseos que neste estudo foi especificamente direccionado para 
a artroplastia da anca, conceito este que já foi avaliado com sucesso para a artroplastia do joelho. 
Este conceito inovador procura conjugar as vantagens dos dois tipos de hastes convencionais 
(cimentadas e press-fit), minimizando as suas desvantagens. O conceito de fixação de implante 
ósseo foi objecto de pedido de registo de patente no Instituto Nacional de Propriedade Industrial 
com a designação de “Implante ósseo de fixação combinada” ao qual foi atribuído o número 
PT103404, em 21 de Dezembro de 2005. 
1.2. Objectivos e organização  
 Na presente tese foi desenvolvida uma nova haste femoral mini-invasiva para a 
artroplastia da anca, recorrendo a um novo conceito de fixação óssea. Para o efeito foram 
utilizadas ferramentas de modelação 3D, simulação numérica pelo Método de Elementos Finitos, 
realização de protótipos por maquinagem e prototipagem rápida e, finalmente, um ensaio de 
fadiga “in-vitro”. 
 Esta dissertação encontra-se organizada em 5 capítulos. Neste primeiro capítulo é feito 
um breve enquadramento ao tema desta dissertação em que são enunciadas as principais 
motivações e objectivos para a concretização da mesma.  
 No segundo capítulo foram identificadas as principiais estruturas anatómicas da 
articulação da anca em termos ósseos, ligamentares e musculares, juntamente com os dados 
biomecânicos da articulação em termos de amplitudes de movimento. É feita uma introdução aos 
dois tipos de artroplastia de anca mais utilizados, a artroplastia cimentada e não cimentada, 
referindo as vantagens e desvantagens de cada um destes. É também explicado, com algum 
detalhe, os factores que mais afectam este tipo de cirurgias como, por exemplo, os fenómenos de 
stress shielding, dano acumulado e o atrito destrutivo. Por fim, é explicado, de uma forma sucinta, 
alguns dos métodos numéricos e experimentais utilizados na biomecânica. 
 No terceiro capítulo, foi desenvolvido, com recurso a ferramentas de modelação e 
simulação numérica com elementos finitos, um modelo simplificado da prótese de anca onde 
foram estudadas e analisadas várias hipóteses geométricas de acordo com o princípio de fixação 
combinada, ou seja, fixação simultânea pelas interfaces implante-osso e pela interface implante 
cimento-osso. No fim deste capítulo é escolhida a configuração geométrica simplificada que 
melhor compromisso obteve em termos das solicitações mecânicas no cimento, osso e implante. 
 
 No quarto capítulo, de acordo com os resultados obtidos nos modelos simplificados da 
prótese de anca, desenvolveu-se com recurso ao mesmo tipo de ferramentas de simulação 
numérica uma prótese de anca optimizada em termos de forma e geometria relativamente à zona 
Estudo e desenvolvimento de uma haste femoral de fixação combinada 






proximal do fémur. Posteriormente, desenvolveram-se protótipos de aspecto recorrendo a uma 
impressora 3D e também à fabricação do implante com recurso à tecnologia de CAD/CAM e 
máquinas de comando numérico computorizado. Posteriormente, desenvolveram-se modelos 
experimentais com recurso a modelos de fémur em material compósito, analisados na situação 
com e sem implante. 
 
 Por fim, no quinto capítulo, foram enunciadas as conclusões relativas ao trabalho 
efectuado e apresentadas propostas de eventual investigação futura. São também referenciadas 
possíveis alterações que podem ser implementadas visando a obtenção de melhores resultados. 
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Capítulo 2.  Artroplastia da anca 
2.1. Anatomia da anca 
A articulação da anca ou coxo-femoral é um exemplo perfeito de uma rótula mecânica. Esta é 
capaz de se movimentar em torno de um número indefinido de eixos sendo capaz de fazer 
movimentar a perna levando-a a completar uma volta de 360º. Esta articulação une a cabeça do 
fémur ao acetábulo do coxal, é caracterizada por se encontrar envolvida em fortes massas 
musculares. É considerada a mais potente articulação do corpo humano devido às forças a que se 
encontra sujeita. É classificada como uma articulação Sinovial (sinóvia:líquido articular; sin, 
junção; ovia, semelhante à albumina do ovo), do tipo enartrose (esferoidal), é um tipo de 
articulação móvel constituída por um segmento ósseo esférico que encaixa dentro de uma 
cavidade e portanto pode mover-se em todos os sentidos. Esta articulação contém um líquido 
sinovial que permite um movimento considerável entre os ossos. As superfícies articulares dos 
ossos com articulações sinoviais estão cobertas por uma fina camada de cartilagem hialina a que 
se chama cartilagem articular e que constitui uma superfície lisa onde os ossos entram em 
contacto. Estas articulações estão encerradas numa cavidade articular rodeada por uma cápsula 
articular que ajuda a manter os ossos unidos, ao mesmo tempo que permite o movimento. Esta 
cápsula consta de duas camadas: uma cápsula fibrosa exterior e uma membrana sinovial interior. 
A membrana sinovial forra a cavidade articular, excepto sobre a cartilagem articular, sendo 
responsável pela produção de líquido sinovial que consiste num filtrado do soro sanguíneo e 
secreções das células sinoviais. Este liquido cobre as superfícies da articulação através de uma 
camada fina que desempenha uma importante função de lubrificar as articulações de modo a 
proporcionar o movimento. [1, 2] 
Osteologia da articulação da anca 
A articulação da anca caracteriza-se da seguinte forma: do lado do fémur, encontra-se uma 
superfície esférica, a cabeça do fémur. Esta cabeça representa 2/3 de uma esfera, um pouco por 
baixo e atrás do seu centro, existe uma depressão, a fosseta do ligamento redondo, onde se 
insere este ligamento. Do lado do osso coxal encontra-se o acetábulo (ou cavidade cotiloideia) 
que é aumentada pelo lábio do acetábulo (debrum cotiloideu). Esta cavidade está limitada 
externamente por um rebordo que apresenta três chanfraduras: a chanfradura ílio-púbica, a 
chanfradura ílio-isquiática e a chanfradura ísquio-púbica(chanfradura do acetábulo), situada 
inferiormente entre o ísquio e o púbis sendo esta a mais larga e mais profunda. 
O lábio do acetábulo é um cordão fibrocartilaginoso que se encontra situado no rebordo do 
acetábulo, preenche completamente as duas chanfraduras, ílio-púbica e ílio-isquiática, passando 






como uma ponte sobre a chanfradura ísquio-púbica e transformando-a no orifício ísquio-
púbica.[2, 3] 
 
Figura 2.1 – Ligamentos na articulação da anca [4] 
 
Ligamentos da articulação da anca 
As superfícies articulares do fémur e do acetábulo são mantidas em contacto pela sua cápsula 
articular. Esta cápsula é constituída por fibras longitudinais e circulares, sendo que estas fibras 
circulares formam em volta do colo do fémur, o ligamento anular de Weber( ou zona orbicular da 
cápsula).Esta cápsula articular é reforçada por três ligamentos fundamentais: o ligamento ílio-
femoral, o ligamento ísquio-femoral e o ligamento pubo-femoral (Figura 2.2). Estes ligamentos 
são a principal fonte que garante a estabilidade da anca. Existe também um pequeno ligamento 
independente, vulgarmente denominado por ligamento redondo (Figura 2.1), que liga a cabeça 
femoral à chanfradura ísquio-púbica, embora não esteja directamente ligado no controlo do 
movimento da anca, tem a importante tarefa de trazer reservas de sangue através de uma 
pequena artéria responsável por alimentar a extremidade proximal do fémur. [2] 
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Figura 2.2 – Ligamentos na articulação da anca[4] 
 
Tabela 2.1 – Ligamentos na articulação da anca[3] 
Ligamento Descrição 
Transverso do acetábulo 
Cruza a chanfradura ísquio-púbica no bordo 
inferior do debrum cotiloideu, encerrando uma 
chandradura do debrum. 
Ílio-femoral 
Banda forte e espessa entre a espinha ilíaca 
ântero-inferior e a linha inter-trocanteriana do 
fémur. 
Pubo-femoral 
Estende-se da porção púbica do rebordo do 
acetábulo para a porção inferior do colo do 
fémur. 
Ísquio-femoral 
Une a porção isquiática do rebordo cotiloideu 
com o bordo superior do colo do fémur menos 
bem definido. 
Ligamento redondo 
Banda pouco resistente, achatada, dirige-se da 
margem da chanfradura do acetábulo e do 
ligamento transverso para uma fosseta 
localizada no centro da cabeça do fémur. 
Transporta os vasos que nutrem a extremidade 
proximal do fémur. 
  






Miologia da articulação da anca 
A articulação da anca é completamente rodeada pelo maior sistema muscular do corpo 
humano, conforme ilustra a Figura 2.3. Estes músculos geram a tensão necessária para controlar 
os movimentos articulares, ao mesmo tempo que estabilizam a anca contra as forças aplicadas 
externamente. Cada um destes músculos tem a importante tarefa de fazer com que o ser humano 
se consiga manter em pé e ande correctamente. Na Tabela 2.2 estão presentes esses músculos 




Figura 2.3 – Músculos superficiais da perna[5] 
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Tabela 2.2 - Músculos da anca e suas características[3, 5] 












Grande Glúteo Ílio, sacro e cóccix 
Crista do grande glúteo do 
fémur e fascia lata 
Extensão, abdução 
e Rotação externa 
Glúteo Mínimo 
Glúteo Médio 






Púbis e Ísquio Fémur 








Pélvis Grande trocânter do fémur 
Rotação Externa e 
abdução 
Pectíneo Púbis Linha Pectínea do fémur 
Flexão, adução e 
rotação interna 
Recto Femoral 
Púbis junto da 
sínfise 
Tíbia Flexão 




Através do tracto iliotibial 
para o côndilo externo da 
tíbia 





Face interna da tuberosidade 
Flexão, rotação 











côndilo externo da tíbia Extensão 
Grácil Púbis Tíbia Adução 






2.2. Biomecânica da articulação da anca 
A articulação da anca realiza movimentos de flexão, extensão, abdução, adução, rotação 
interna e rotação externa, (Figura 2.4). Esta articulação é uma articulação estável mas bastante 
móvel. Segundo Kapandji, possui três eixos e três graus de liberdade: o eixo transversal, localizado 
no plano frontal que executa os movimentos de flexão e extensão; o eixo ântero-posterior, 
localizado no plano sagital que realiza os movimentos de abdução e adução e, por fim, o eixo 
vertical que realiza os movimentos de rotação interna e externa.[6] 
Conforme mostra a Figura 2.4 existem vários tipos de movimentos produzidos pela anca. A 
flexão é um movimento no plano sagital, em que dois segmentos do corpo (proximal e distal) se 
aproximam um do outro. A extensão é um movimento contrário à flexão em que dois segmentos 
se afastam um do outro. A abdução é um movimento no plano frontal, quando a anca se move 
para longe da linha central (média) do corpo. A adução é o movimento contrário ao da abdução, a 
partir de uma posição de abdução de volta à posição anatómica, podendo até ultrapassá-la. Os 
movimentos de rotação interna e rotação externa são movimentos que se realizam dentro do 
plano horizontal, à volta de um eixo vertical, perpendicular ao plano horizontal. 
 
Figura 2.4 - Movimentos da anca[5] 
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O pescoço do fémur, conforme a Figura 2.5, apresenta uma relação angular no plano frontal 
face ao eixo da diáfise do fémur, sendo esta inclinação uma variável importante para as funções 
da articulação da anca. Na maioria dos adultos, o ângulo desta inclinação é de aproximadamente 
1250,no entanto, conforme ilustra a Figura 2.5 este pode variar entre os 900 e os 1350.Um ângulo 
de inclinação superior a 1250 produz uma condição conhecida como coxa valga, já um ângulo 
inferior a 1250 produz uma condição conhecida como coxa vara. Este desvio face ao eixo femoral 
altera a distribuição das forças bem como os momentos aplicados nesta articulação. [5] 
 
Figura 2.5 – Diferentes inclinações do pescoço do fémur 
 
Outra inclinação presente no pescoço do fémur encontra-se no plano transversal. Este ângulo 
denomina-se por ângulo de anteversão, este pode ser definido como o ângulo formado entre  o 
plano dos côndilos femorais e plano do centro do pescoço femoral. Nos adultos, o ângulo de 
anteversão é de aproximadamente 120, no entanto, este pode variar significativamente de pessoa 
para pessoa. Este ângulo quando superior a 120 (anteversão), faz com que uma parte da cabeça 
do fémur não esteja completamente coberta criando assim uma tendência de rotação interna da 
perna durante a marcha, de igual modo quando este ângulo é inferior a 120 (retroversão) provoca 
uma rotação externa da perna durante a caminhada. [7] 
 
Figura 2.6 – Ângulo de anteversão do pescoço do fémur 






O movimento da articulação da anca ocorre em três planos distintos: sagital (flexão - 
extensão), frontal (abdução - adução) e transversal (rotação interna e rotação externa). O maior 
movimento na anca é observado no plano sagital, sendo a amplitude de movimento da flexão de 
aproximadamente 1400. A Tabela 2.3 refere as amplitudes máximas aproximadas para cada um 
destes movimentos. 
Tabela 2.3 – Amplitudes de movimento da articulação da anca 
Plano Tipo de Movimento Ângulo 
Sagital 
Flexão 00 - 1400 
Extensão 00 - 150 
Frontal 
Abdução 00 - 300 
Adução 00 - 250 
Transverso 
Rotação interna 00 - 700 
Rotação Externa 00 - 900 
 
As cargas na articulação da anca têm sido alvo de grande investigação por parte da 
comunidade científica. A Figura 2.7 a) mostra um estudo em que foram avaliadas as forças de 
reacção que actuavam sobre a cabeça do fémur num indivíduo do sexo masculino. Estas forças 
evidenciam dois picos de força. O primeiro pico é observado aquando do apoio do calcanhar no 
solo, tendo este pico uma força representativa de aproximadamente quatro vezes o peso do 
corpo. O segundo pico e também o mais elevado foi registado para o momento imediatamente 
anterior à retirada do pé oposto no solo. Neste estudo, conforme mostra a Figura 2.7 b) foi 
também observado a actividade muscular durante a fase de apoio do pé no solo. [7] 
  
a) b) 
Figura 2.7 – Força de reacção na cabeça femoral e actividade muscular durante a marcha [7] 
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2.3. Artroplastia da anca 
A artroplastia da anca tem sido nos últimos anos alvo de grandes estudos por parte da 
comunidade científica. É uma patologia recorrente em pessoas idosas, e tendo em conta que a 
esperança média da população mundial é cada vez maior, torna-se necessário arranjar soluções 
para este tipo de patologias. É uma articulação essencial de grande relevância clínica e social, que 
suporta as cargas mais elevadas do corpo humano, sendo portanto a articulação onde há mais 
probabilidade de ocorrer uma falha mecânica. 
No contexto social, esta articulação é responsável por uma grande incapacidade física, inibindo 
o paciente de desempenhar as funções básicas do dia-a-dia. A artroplastia da anca surge para 
fazer frente a patologias que o ser humano enfrenta ao longo da vida, tais como a osteoartrite, 
artrite reumatóide, espondiloartrite anquilosante, doença de Paget, necrose asséptica da cabeça 
do fémur e fracturas do colo de fémur. Esta última tem grande incidência sobre pessoas de idade 
avançada. Esta intervenção só é equacionada quando os procedimentos menos evasivos não 
funcionam, tais como o uso de analgésicos, anti-inflamatórios ou mesmo a fisioterapia. Nestes 
casos, torna-se necessária a substituição da articulação por um implante. 
Actualmente, a maioria das próteses de anca utilizadas são do tipo intramedular. Porém, é 
importante salientar que cada cirurgia tem a sua especificidade. Em casos em que a substituição 
da articulação se prende com doenças tais como problemas de artrose, ou artrite reumatóide, por 
vezes, não há a necessidade de substituir a parte da região proximal do fémur, uma vez que as 
áreas que se encontram danificadas são as superfícies da articulação. Para este tipo de situações 
foram desenvolvidas próteses de substituição da superfície da cabeça do fémur e do acetábulo, 
vulgarmente conhecidas por prótese resurfacing (Figura 2.8). [8] 
 
Figura 2.8 – Prótese parcial da cabeça do fémur 
  






A prótese normalmente é constituída por três partes (Figura 2.9), a haste femoral que é 
colocada no interior do fémur; a cabeça femoral que encontra fixa à haste femoral e, por fim, o 
acetábulo que se encontra fixo na bacia. Este conjunto permite a reprodução dos movimentos da 
articulação. As próteses, mediante o meio de fixação, podem ser classificadas de cimentadas ou 
não cimentadas. As primeiras promovem a fixação do implante ao osso através de um material 
ligante (cimento ósseo), normalmente um material polimérico, o polimetilmetacrilato. As 
próteses não cimentadas contemplam diversos mecanismos de fixação através do uso de 
revestimentos bioactivos para promover a adesão ou revestimentos porosos para promover a 
osteointegração. Este tipo de próteses, por norma, é aplicado em pessoas mais novas em 
detrimento das próteses cimentadas, isto porque caso seja necessário efectuar uma artroplastia 
de revisão, é crucial minimizar as perdas ósseas e com isto não trazer complicações no reimplante 
de uma nova prótese. [9, 10] 
 
Figura 2.9 – Representação dos constituintes da prótese, e raio-X da mesma 
2.3.1 Artroplastia cimentada 
A artroplastia cimentada (Figura 2.10) surge através de Sir John Charnley, que no início da 
década de 60 introduziu o uso do polimetilmetacrilato (cimento ortopédico). Esta descoberta 
constituiu um grande avanço para a medicina cirúrgica. Esta técnica veio dar resposta a um 
grande problema na fixação das próteses, os micromovimentos entre o osso e a prótese. 
Actualmente, graças a esta técnica as taxas de sucesso aproximam-se dos 90%. [11] 
O cimento ósseo é um material polimérico, o PMMA (polimetacrilato de metilo), elástico e de 
baixa resistência. Segundo Lewis [12] este elemento ligante tem como principal função a 
transferência das cargas do peso corporal e das tensões da prótese ao osso aumentando assim a 
capacidade de suporte de carga entre a interface implante-cimento e cimento-osso. O cimento 
ósseo desempenha estas funções perfeitamente, devido às propriedades que este contém. 
Porém, o cimento tem também os seus inconvenientes. Lewis[12] aponta 6 inconvenientes 
principiais: 
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 A Necrose térmica do osso, aquando da polimerização do cimento ósseo faz com que 
ocorra uma diminuição da circulação sanguínea e consequente necrose dos tecidos 
ósseos, é também responsável pela formação de uma membrana na interface cimento-
osso. 
 Necrose química do osso, que devido a uma fuga ou à não reacção do monómero líquido 
(MMA) antes da polimerização do cimento. 
 A contracção do cimento ósseo durante a polimerização provoca tensões (residuais) de 
tracção na interface podendo provocar rupturas na interface. 
 A discrepância entre a rigidez do cimento ósseo e do osso. 
 As falhas nas interfaces implante-cimento e implante-cimento por serem zonas sensíveis. 
 As partículas de cimento, entretanto produzidos, podem reagir com os tecidos 
circundantes, provocando respostas inflamatórias aumentando a destruição do osso. 
 
Figura 2.10 – Artroplastia cimentada 
 
Existem vários métodos de mistura do cimento. Segundo Lewis, [13] esta etapa é vista como 
uma variável de grande relevância podendo ter grande influência sobre o sucesso da artroplastia 
da anca. Os métodos de mistura podem ser divididos em dois grupos, simples ou compostos. Nos 
simples incluem-se os de mistura manual, centrifugação e vácuo. Nos compostos encontram-se os 
vibratórios, por ultra sons e tambores rotativos, sendo estes métodos combinados dos métodos 
de mistura simples. [9, 14] 
  






A técnica utilizada para a fixação do implante origina dois tipos de interfaces: cimento-
implante e osso-cimento. Deste modo, a ruptura da interface cimentada é geralmente atribuída 
ao processo de fadiga do cimento. Por outro lado, é de salientar, que a existência de vazio entre o 
osso e o cimento conduz a uma concentração de tensões que podem originar a ruptura do osso 
circundante ao cimento. [8] 
Interface implante-cimento 
A falha da ligação da interface implante-cimento induz, em grande extensão, ao 
desprendimento do implante. Este fenómeno deve-se em parte às cargas dinâmicas que geram 
tensões cíclicas que enfraquecem a resistência mecânica das interfaces, podendo conduzir ao 
aparecimento de linhas e zonas radiolucentes na interface, por outras palavras levando à laxação 
do implante. As propriedades dos materiais do implante, quer do cimento ósseo, quer da 
quantidade de ar que é introduzido na cavidade do fémur quando se procede à injecção do 
cimento, têm um papel crítico no tempo de vida e na resistência da interface[15, 16] 
Segundo um estudo realizado por Verdonschot e Huiskes [17], a diminuição das tensões do 
manto de cimento podem ser melhoradas com o aumento das forças de ligação entre as 
superfícies do implante e o cimento. Este estudo refere que embora uma superfície firme com 
alguma rugosidade seja desejável na prevenção da falha da interface, revela que ao mesmo 
tempo uma prótese com uma superfície macia e polida é menos prejudicial para a interface visto 
o perigo da libertação de partículas ser consideravelmente menor. 
Uma descolagem parcial da interface pode não afectar a estabilidade da prótese, sobretudo se 
esta tiver uma superfície polida, já uma extensa descolagem pode originar o aparecimento de 
micro movimentos, o que numa prótese rugosa pode provocar um aumento da libertação de 
partículas (debris), que poderá levar à laxação da prótese. Isto indica, que um bom projecto de 
uma prótese cimentada pode resultar no equilíbrio destes dois estados, isto porque uma 
superfície com rugosidade faz com que aumentem as forças de ligação entre a sua superfície e o 
cimento, ao mesmo tempo que tende a diminuir as tensões no manto de cimento. Numa 
superfície polida, a força de ligação da interface é mais sensível, tendo a seu favor o facto de 
produzir uma menor libertação de partículas resultantes dos micro movimentos.[18] 
Existem diversos factores que podem afectar a resistência da interface implante – cimento, a 
geometria do implante, a superfície e as propriedades materiais deste, a qualidade do cimento 
ósseo e mesmo a técnica de introdução do cimento, a presença de debris ou mesmo o fenómeno 
de stress shielding. [11] 
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Embora as microfissuras sejam normalmente observadas no manto de cimento, é a interface 
cimento-osso que determina o sucesso ou insucesso das próteses de anca cimentadas. A 
resistência da interface cimento-osso depende de factores como a pressurização com que o 
cimento é injectado, a resistência do osso trabecular, a preparação do canal femoral onde ocorre 
a implantação bem como a geometria e superfície do implante. [11, 16] 
Lewis [12] referiu que a vulnerabilidade da interface cimento-osso se deve à não adesão entre 
o cimento e o osso. Num estudo efectuado por Waanders, Janssen et al.[19], foi demonstrado que 
a resistência e rigidez da interface cimento-osso são linearmente dependentes da interdigitação 
média (elementos presentes na membrana celular, que promovem a adesão entre células) e da 
área de contacto entre o osso e o cimento. Mann et al.[20] referem que quanto maior for a 
percentagem de interdigitação entre o cimento e o osso, maior é a resistência da interface. 
O manto de cimento deve permitir uma transição suave das forças da componente femoral 
para o osso adjacente, especialmente nas extremidades proximal e distal da prótese, onde as 
tensões são maiores, fazendo assim uma colagem envolvente, completa e perfeita da prótese, de 
forma a diminuir a possibilidade de acesso das partículas libertadas por desgaste ao interior do 
osso. [21, 22] 
 
Figura 2.11 – Interface implante-cimento e cimento-osso 
  






Vantagens e desvantagens da artroplastia cimentada 
Actualmente, a artroplastia cimentada é o método mais reconhecido e utilizado na cirurgia. É 
um método que para além das elevadas taxas de sucesso também tem os factores clínicos e 
económicos a seu favor. 
Vantagens: 
 É uma solução mais barata comparativamente à utilização de próteses não cimentadas. 
[23, 24] 
  
 É uma técnica relativamente mais fácil de executar quando comparada com a fixação não 
cimentada; permite também uma maior flexibilidade na selecção das geometrias da 
prótese, pois a adaptação do implante ao osso é compensada com o cimento. 
 
 Numa artroplastia cimentada o tempo de recuperação é curto, com um rápido alívio da 
dor. [25] 
 
 É um método mais utilizado e mais divulgado, o que constitui uma grande vantagem nas 
abordagens cirúrgicas 
Desvantagens: 
 O cimento ósseo tem tendência a degradar-se com o tempo, por solicitação mecânica e 
em consequência do seu envelhecimento, podendo resultar na laxação da prótese. [24, 
25] 
 
 Na realização de artroplastias de revisão, todo o processo de remoção do cimento ósseo é 
complicado o que leva a grandes perdas do cimento ósseo. [24, 25]  
 
2.3.2 Artroplastia não cimentada 
Os cimentos ósseos têm sido implicados na laxação asséptica de implantes à qual constitui a 
principal ameaça para o sucesso a longo termo da artroplastia cimentada da anca. A artroplastia 
não cimentada surge como forma de descobrir um implante que evitasse o uso do metil 
metacrilato, iniciando assim, a era das artroplastias não cimentadas que se baseavam na fixação 
biológica dos implantes. A principal diferença entre os dois tipos de fixação reside no facto de as 
ligações cimentadas dependerem em grande parte da ligação mecânica do cimento, enquanto 
que a fixação de próteses não cimentadas depende da ligação biológica e mecânica. 
As próteses não cimentadas agrupam-se, de acordo com o tipo de superfície, em próteses com 
revestimento e próteses sem revestimento. No caso das próteses não revestidas de superfície 
Estudo e desenvolvimento de uma haste femoral de fixação combinada 






polida, a fixação é conseguida por macroligação, não se registando fenómenos de 
osteointegração. No caso das próteses de superfície rugosa, a fixação compreende inicialmente 
uma etapa de macroligação e posteriormente uma etapa de microligação, durante a qual ocorre a 
formação de tecido ósseo no revestimento. [8]              
 Segundo Black [26], os objectivos da fixação consistem essencialmente em eliminar os 
micromovimentos, limitar as tensões na interface à resistência do osso e manter as tensões 
resultantes idênticas às tensões fisiológicas. Este último objectivo não parece ser passível de ser 
materializado com a prótese do tipo intramedular, pelo facto da transferência de carga se 
processar de forma completamente diferente da realizada através do osso intacto. A artroplastia 
não cimentada pode ser assegurada por três tipos de ligação: 
 Fixação por interferência entre a prótese e a parede interna do fémur (Press-fit) 
A haste da prótese é introduzida na cavidade medular do fémur por pressão. A fixação é obtida 
pela acção do atrito que se desenvolve na interface osso-implante. A rigidez da fixação é por 
vezes auxiliada através do uso de parafusos e cavilhas, assim como é normal utilizarem-se 
geometrias com nervuras ou ranhuras como forma de aumentar os pontos de fixação e a sua 
estabilidade à torção. Esta fixação é geralmente designada por press-fit. 
 Fixação biológica por osteointegração 
É conseguida através da reconstituição do tecido ósseo nos poros do revestimento da 
superfície da prótese. Os revestimentos mais comuns são constituídos por partículas esféricas de 
metal com diâmetro médio entre 250 µm a 400 µm, permitindo obter poros com um diâmetro 
entre 150 µm a 250 µm respectivamente.[26] 
 Fixação por adesão 
É obtida por adesão do tecido ósseo ao revestimento da superfície da prótese. Os 
revestimentos neste tipo de próteses são muito finos e de espessura inferior a 0.5 mm [27]. Os 
revestimentos podem ser de hidroxiapatite, de bio-vidro ou cerâmicas bio-activas. O processo de 
fixação, por este método, pode decorrer durante uma ou duas semanas, sendo o comportamento 
da prótese na etapa inicial idêntico ao da prótese press-fit. 
  






Vantagens e desvantagens da artroplastia não cimentada 
A principal vantagem da artroplastia não cimentada de anca é que na eventualidade de se 
tornar necessária uma cirurgia de revisão, o procedimento cirúrgico torna-se mais simples e os 
danos no tecido ósseo são largamente inferiores aos da artroplastia cimentada. É uma boa 
alternativa para pessoas mais novas, visto estas terem maior probabilidade de serem submetidas 
a uma revisão cirúrgica. 
No entanto, a artroplastia não cimentada apresenta algumas desvantagens: 
 Extenso período de recuperação após a cirurgia, a fim de permitir a formação e 
crescimento ósseo em torno do implante. [28] 
 O crescimento do tecido ósseo pode provocar dores na coxa durante vários meses após a 
cirurgia [25, 28] 
 Uma técnica que envolve o aumento de custos [24, 29] 
 Envolve uma alta precisão e complexa precisão cirúrgica visto ser necessário a obtenção 
de um encaixe preciso para a prótese de modo a evitar deslocamentos. [24] 
 
2.3.3 Factores que afectam o sucesso da artroplastia da anca 
A alteração do ambiente mecânico no fémur proximal devido à introdução de uma prótese 
pode induzir remodelação quer do osso trabecular quer do osso cortical. Com a introdução de um 
implante, as cargas que eram anteriormente transmitidas na região proximal pelo córtex femoral, 
são agora transmitidas pela prótese e transferidas para o córtex femoral através do cimento 
ósseo sujeitando, consequentemente, as porções proximal-medial e lateral do córtex a níveis 
elevados de stress-shielding e reabsorção óssea. A colocação de uma prótese na articulação da 
anca levanta várias complicações, o simples facto da introdução da prótese no fémur pode 
provocar grandes alterações de cariz mecânico e biológico. Estas alterações podem contribuir de 
uma maneira negativa para o insucesso da artroplastia total da anca: [16, 30, 31] 
 Stress Shielding 
 Stress Bypass 
 Dano acumulado 
 Fixação Deficiente 
 Reacções biológicas das partículas  
 Atrito destrutivo (desgaste destrutivo) 
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A acumulação progressiva de dano dos materiais, da interface implante-cimento ou até 
mesmo no osso resulta nos carregamentos dinâmicos repetitivos. Estes carregamentos levam ao 
dano no manto de cimento que pode originar microfissuras e fissuras de dimensões 
consideráveis, levando à reabsorção óssea e também ao desenvolvimento de tecido fibroso na 
interface. Quando as tensões atingem localmente níveis superiores aos do limite da resistência da 
ligação na interface, a separação do osso da prótese pode ocorrer de imediato. Isto faz com que 
ocorra a formação de fendas no cimento ósseo cujo tamanho aumenta gradualmente devido ao 
contínuo carregamento dinâmico das cargas, provocando posteriormente a laxação da prótese. 
[8, 31] 
Fixação deficiente 
Uma das principais causas para o insucesso da artroplastia total da anca é uma estabilidade 
deficiente da prótese, sendo que na artroplastia não cimentada esta se torna mais crítica. Uma 
prótese não cimentada com revestimento rugoso ou poroso assegura a sua estabilização com o 
tempo devido à osteointegração. Caso o processo de osteointegração não ocorra, as lacunas 
entre o osso e a prótese irão provocar movimentos relativos na interface osso-implante. 
Os processos de ligação biológica exigem uma certa estabilidade na interface implante-osso 
para o sucesso, se ocorrerem movimentos relativos além dos 150µm será impossível a fixação da 
prótese o que levará à reabsorção óssea e à formação de tecido fibroso e, consequentemente, a 
laxação da prótese. 
Stress shielding 
O Stress shielding é um dos fenómenos que tem sido apontado como responsável pela 
reabsorção óssea [21]. É um fenómeno biomecânico que causa mudanças adaptativas na força do 
osso e também na rigidez em redor do implante metálico. Foi observado que o osso se adapta à 
carga que lhe é imposta, aumentando ou diminuindo a densidade óssea. Este fenómeno é 
denominado como "Lei de Wolf do osso", ou seja, o osso cresce ou remodela-se em resposta às 
solicitações que são colocadas sobre ela. Numa prótese de anca, grande parte da carga aplicada à 
componente femoral tende a ser transmitida ao osso mais próximo, recaindo em grande parte na 
extremidade distal do fémur, assim a força transmitida ao fémur proximal é extremamente 
reduzida. Consequentemente, a perda óssea ocorre exactamente nesse local, a atrofia das 
estruturas ósseas pode vir a contribuir para a laxação asséptica da componente femoral, devido à 
falta de apoio na área proximal. A Figura 2.12 (a) mostra um corpo sem implante da anca, em que 
a carga fisiológica do corpo humano é suportada pelos ossos (cortical e esponjoso), sendo que 
estes adaptam-se à carga a sustentar, tendo a densidade óssea mínima necessária para lidar com 
as forças que lhe são impostas. A Figura 2.12 (b) mostra o fémur com uma prótese, em que as 






transferência de carga é suportada pelo osso e pelo implante (interface). Daqui resultam grandes 
desvios do campo deformação/tensão fisiológica no osso circundante, sendo que a carga 
transferida para o osso em redor do implante diminui muito, porque o osso biologicamente 
“acredita” que não há nenhuma carga para transportar. A percentagem de carga que é 
transmitida no osso depende da rigidez relativa entre o osso e a prótese. Se a rigidez relativa for 
muito grande, a maior parte da carga é suportada pela prótese. Este fenómeno vulgarmente 
designando de stress shielding, consiste no facto da prótese suportar grande parte da carga, 
salvaguardando o osso dessa tarefa. Neste cenário, e devido à remodelação desfavorável do osso, 
verifica-se a sua reabsorção, geralmente na região calcar do fémur. Embora este fenómeno não 
leve automaticamente à laxação da prótese, pode aumentar a probabilidade da fractura da haste 
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Outra das causas apontadas para o insucesso da artroplastia é o fenómeno de stress bypass. É 
um fenómeno que se desenvolve no osso em torno da haste femoral em tudo semelhante ao de 
stress shielding. Este deve-se ao défice de esforços transmitido ao osso na região proximal, 
resultante da maior transferência na região distal. Como consequência, o fémur proximal é 
novamente sujeito à reabsorção óssea, um pouco à semelhança do stress-shielding, mas agora a 
partir de uma causa diferente. Esse fenómeno é típico nas próteses não revestidas, 
particularmente do tipo press-fit e pode desenvolver-se devido ao ajuste inadequado da prótese 
ou do osso na região proximal, ou ao subdimensionamento da haste femoral. Enquanto que no 
efeito de stress shielding a rigidez da haste é o parâmetro mais influente, o efeito de stress 
bypass, é fundamentalmente condicionado pela geometria da prótese, nomeadamente na 
conicidade da haste. [31, 32] 
Reacções biológicas às partículas 
Geralmente, na presença de um corpo estranho, a reacção de um organismo traduz-se na 
tentativa de o eliminar. A osteólise é uma reacção biológica por parte do organismo que faz com 
que na presença de um corpo estranho origine uma reacção que provoque a reabsorção óssea e a 
formação de tecido fibroso. Esta reacção faz com que fragilize a zona afectada levando ao 
aparecimento de micromovimentos e consequente laxação do implante. 
Numa artroplastia total da anca existem vários tipos de partículas envolvidas e que podem 
desencadear reacções biológicas diversas: [14, 34] 
 O polietileno de alto peso molecular (UHMWPE) é um material que produz uma maior 
quantidade de debris, o desgaste do polietileno (adesão, abrasão e fadiga) faz com que a 
tensão entre as superfícies aumente, levando a longo prazo à osteólise e à laxação 
asséptica da prótese. 
 As partículas libertadas da abrasão do cimento, PMMA nas interfaces prótese-cimento e 
cimento-osso 
Atrito destrutivo 
O contacto dinâmico promove o desgaste gradual das superfícies, na medida que a integridade 
mecânica não pode mais ser mantida[35]. Estes fenómenos podem ocorrer na cabeça da prótese, 
que pode penetrar pelo componente acetabular, perfurando-o e levando à sua destruição. O 
desgaste anual das articulações artificiais da anca, por ser relativamente pequeno, não é visto 
como um problema de relevo[36]. De facto, estas não são apenas provenientes dos materiais da 
articulação, mas também dos materiais de ligação entre as partes, verificando-se esta última 
situação com as próteses modulares. Outra consequência nefasta relaciona-se com as partículas 
que se soltam, comummente designadas de debris, e que migram para as interfaces dos 






componentes protésicos provocando diversas formas de reacções, nomeadamente osteólises. 
Estas podem numa fase mais tardia provocar a laxação e/ou descolamento da prótese. [9] 
2.3.4 Procedimento cirúrgico 
Quando se procede à substituição da articulação natural da anca por uma articulação artificial, 
designa-se por artroplastia primária. No entanto, quando esta falha, torna-se necessário remover 
a prótese original e proceder à implantação de uma nova prótese, a esta cirurgia dá-se o nome de 
artroplastia de revisão. Esta pode aparecer devido a um conjunto de factores tais como a laxação 
da prótese, osteólise, infecções da articulação, falha mecânica por parte da prótese ou 
deslocamento sistemático da articulação. Normalmente, este tipo de artroplastia de revisão é 
tecnicamente mais complexo de realizar do que as artroplastias primárias, pois, por vezes o lugar 
onde se irá efectuar esta revisão já se encontra fragilizado devido à primeira intervenção e à 
remoção desta. [18] 
O pré-planeamento e a preparação prévia do instrumental adequado a utilizar para uma 
intervenção como a artroplastia da anca, é uma etapa de grande relevância a ter em conta no 
projecto de uma prótese de anca independentemente de esta ser cimentada ou não. É 
importante ter em conta diversos factores tais como a construção das ferramentas adequadas 
para o procedimento ou método de colocação da prótese a adoptar na intervenção cirúrgica. 
Conforme mostra a Figura 2.13 existem diversos tipos de incisões que podem ser realizadas para 
as diferentes abordagens cirúrgicas, a realização de uma artroplastia total da anca depende do 
posicionamento do paciente e da via escolhida pelo cirurgião para a aceder à articulação. Quanto 
ao tipo de abordagens utilizadas numa intervenção cirúrgica é possível destacar as seguintes: [9, 
18] 
 Abordagem lateral ou directa (Smith-Peterson) - Caracteriza-se pela colocação do 
paciente numa posição lateral e a realização da incisão na parte lateral centrada acima do 
grande trocânter. A grande desvantagem neste tipo de abordagem é o facto de causar 
dano nos músculos do glúteo superior e nos abdutores além de não poder ser utilizada 
numa possível artroplastia de revisão 
 
 Abordagem antero-lateral (Watson-Jones) - Caracteriza-se pela posição da incisão que se 
realiza ente o tensor de fascia lata e os glúteos. A incisão inicia-se na parte superior do 
ilíaco e desenvolve-se ao longo do eixo do fémur, num comprimento aproximado de 15 
cm. 
 
 Abordagem postero-lateral (Moore ou Southern) - Caracteriza-se pelo facto da incisão 
dividir o músculo de fascia lata. Esta incisão é curva e centrada na parte posterior do 
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fémur, abrangendo desde o nível anterior superior do ilíaco até 10 cm abaixo do grande 
trocânter. A vantagem desta abordagem reside no facto de causar pouco dano nos 
abdutores devido à incisão ser pequena e em ser possível utilizá-la tanto em artroplastia 
primárias como em artroplastias de revisão. Existe, no entanto, um risco de deslocação da 
prótese no sentido posterior devido à dificuldade de orientação aquando da sua 
colocação. 
 
 Abordagem de Charnley - Caracteriza-se por uma incisão curva, centrada no grande 
trocânter, que se inicia na posição anterior superior do ilíaco. Esta abordagem permite o 
fácil movimento do fémur e uma boa exposição do acetábulo, o que facilita a introdução 
de cimento e um melhor alinhamento femoral. Pode ser utilizada em artroplastias 
primárias e de revisão. 
 
Figura 2.13 – Representação esquemática das incisões (adaptado de [37]) 
 
O facto de só se ter descrito estes quatro tipos de abordagem não significa que não exista 
outro tipo de alternativas, contudo muitas dessas alternativas acabam por ser variantes destas, 
em que o princípio é em tudo semelhante. Quanto à sequência de etapas após a incisão para uma 
artroplastia da anca esta pode ser vista na Figura 2.14, em que numa fase inicial o cirurgião 
procede à luxação do fémur e procede à ressecagem da cabeça deste. Segue-se a abertura e 
raspagem do canal femoral e do acetábulo. Uma vez concluída esta etapa, o cirurgião procede à 
implantação dos componentes acetabular e femoral da prótese, seguida da respectiva montagem 
da articulação. 
  















d) e) f) 
 
Figura 2.14 – Artroplastia total da anca 
a)Incisão e exposição da cabeça do fémur; b)Recessão da cabeça do fémur; c)Abertura e raspagem do canal femoral; 
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2.3.5 Requisitos específicos no projecto de uma prótese de anca 
Os principais requisitos para a criação de um bom projecto de uma prótese total de anca passam 
por: [38, 39] 
 Recriar os graus de liberdade permitidos pela articulação natural; 
 Suportar as cargas dinâmicas durante a marcha; 
 Estar preparada para resistir à fadiga mecânica resultante da aplicação continua e cíclica 
dos contactos tribológicos (contacto estático e dinâmico); 
 As superfícies articulares devem ser resistentes ao desgaste de forma a não provocar 
problemas mecânicos e biológicos (debris); 
 Deve ser fabricada com materiais biocompatíveis de forma a não ser rejeitada pelos 
tecidos circundantes; 
 Deve provocar uma resposta biológica que favoreça a estabilidade mecânica da interface 
implante-osso (osteointegração); 
 Deve ser de facilmente implantável; 
 Deve ser de fácil remoção para o caso de uma futura revisão cirúrgica, minimizando ao 
máximo as perdas ósseas; 
 Deve evitar ao máximo alterações no tipo de solicitações transmitidas ao osso, para que a 
remodelação óssea não provoque absorção ou crescimento anormal do osso. 
 
2.3.6 Métodos numéricos e métodos Experimentais na artroplastia da anca 
Os métodos de análise mais utilizados na área da biomecânica podem ser agrupados em 
numéricos ou experimentais. Quando se fala em métodos de análise experimental, estes podem 
subdividir-se em duas classes: in vivo ou in vitro. O método in vitro consiste normalmente na 
análise de problemas, utilizando por norma o osso cadavérico. Já o método de análise in vivo é 
feito através de experiências clínicas. Os métodos numéricos são baseados em formulações 
matemáticas como, por exemplo, o método dos elementos finitos. Actualmente, o método dos 
elementos finitos é o mais flexível, pois permite analisar uma infinidade de variáveis de uma 
forma relativamente simples. Este método, ao contrário dos anteriores, permite a determinação 
do estado de tensão no interior de uma estrutura óssea, informação de difícil obtenção ou 
mesmo impossível com os métodos experimentais. No entanto, as simplificações que 
normalmente são consideradas nos modelos numéricos quer ao nível das propriedades de rigidez 
ou resistência dos materiais ou mesmo com as condições que são consideradas entre o implante e 
o osso faz com que estes resultados normalmente só possam ser usados em termos 
comparativos, sendo sempre necessário validar este modelo a partir de análises experimentais. É 






certo que as análises experimentais in vivo e in vitro são as que dão resultados mais realista e 
mais prováveis num caso real. No entanto, o método in vitro só permite analisar variáveis, como 
deformações e deslocamentos à superfície do modelo. Já no método in vivo o seu grande 
problema é o elevado tempo de análise e de amostragem que esta requer para chegar a uma 
conclusão. [40] 
Método dos elementos finitos 
 Com o avanço da informática, tornou-se mais eficiente a simulação de fenómenos físicos 
através de programas de simulação. Em projectos estruturais mecânicos, algumas evoluções são 
perceptíveis, como na análise de conjuntos mecânicos bastante complexos onde se pode avaliar a 
distribuição de tensões e implementar melhorias no projecto. Um dos mais conhecidos métodos 
de simulação numérica já bastante reconhecido pela sua fiabilidade é o método dos elementos 
finitos (MEF). É considerada uma técnica bastante eficiente na resolução de problemas de 
engenharia, tornando-se uma componente indispensável no ramo da simulação numérica. 
Basicamente, o método dos elementos finitos consiste na divisão de uma estrutura complexa 
numa malha de elementos interligados por nós onde cada um assume um campo de 
deslocamentos. A solução aproximada para um problema, originalmente complexo, é encontrada 
numa combinação de soluções de problemas elementares.  
Desde a sua primeira aplicação, em 1972, na biomecânica ortopédica, que os elementos finitos 
têm sido largamente utilizados na avaliação do comportamento mecânico de tecidos biológicos, 
em particular ossos, músculos e cartilagem articular. O método permite determinar o estado de 
tensão e/ou deformação dos tecidos, relacionando-o com processos biológicos de crescimento 
ósseo, remodelação e tratamento de fracturas e possibilitando, ainda, testar e optimizar o 
desempenho, a curto e longo prazo, de dispositivos ortopédicos, tais como próteses para 
articulações, fixadores internos e externos de fracturas, etc. [41] 
 No entanto, o método dos elementos finitos tem as suas limitações. Neste método são 
consideradas algumas simplificações e suposições que são feitas a fim de tornar a solução do 
problema possível. Algumas destas simplificações podem influenciar significativamente os 
resultados finais, tais como a geometria do osso e do implante a ser modelado, as propriedades 
físicas dos materiais, a interface entre o osso e o implante, as suas condições de fixação. As 
propriedades físicas do implante em geral sofrem pouquíssima variação, já no osso cortical e 
esponjoso o mesmo não se verifica, pois estas propriedades variam de caso para caso. [42] 
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Capítulo 3.  Estudo numérico do conceito de fixação combinada 
em modelo simples 
3.1. Introdução 
Neste capítulo, desenvolveu-se um modelo simplificado da prótese de anca com o conceito de 
fixação combinada. Na concepção do projecto para uma prótese de anca torna-se mais vantajoso 
a construção de um modelo numérico simples desta articulação e desta retirar as conclusões de 
uma maneira mais simplificada em vez da construção de um modelo complexo, que pode 
dificultar a análise de resultados numa etapa inicial do problema. Esta metodologia tem sido 
muito utilizada na área da biomecânica por vários autores. A metodologia utilizada para a 
realização deste estudo foi através de ferramentas de modelação e simulação numérica com 
elementos finitos. O objectivo deste capítulo foi o de determinar o efeito da distribuição e da 
dimensão das cavidades do cimento ósseo ao longo da haste nas deformações principais impostas 
ao osso do modelo simplificado. Este estudo foi também importante na medida em que serviu 
para quantificar as tensões instaladas no cimento ósseo e no implante aferindo assim o potencial 
desta tecnologia aplicada à prótese de anca. Utilizaram-se para este estudo modelos numéricos 
de uma haste circular onde se estudou, essencialmente, o efeito da distribuição das cavidades. 
Posteriormente, utilizou-se um modelo numérico simplificado da prótese de anca mini-invasiva, 
onde foi analisado, essencialmente, o efeito do seu posicionamento no osso. 
3.2. Materiais e métodos 
3.2.1 Materiais e métodos da distribuição das cavidades 
 Foi desenvolvido um modelo numérico simples idêntico ao já utilizado por Ramos[9] e 
Simões[8] baseado em outros estudos realizados por outros autores. O modelo numérico simples 
foi desenvolvido com o principal objectivo de compreender o efeito da distribuição e dimensão 
das cavidades com cimento ósseo nas deformações impostas ao osso esponjoso na interface 
implante-osso, assim como, na interface cimento-osso, bem como às tensões analisadas no 
cimento e no implante. Conforme mostra a Figura 3.1 a) este modelo numérico simples é 
composto por quatro partes, o osso cortical, o osso esponjoso, o cimento e o implante. Todos 
estes constituintes são de geometria simples, em que a sua forma é circular e de perfil circular.  
 







Figura 3.1 – a) Modelo CAD simplificado da anca b) malha de elementos Finitos 
A Figura 3.1 b) ilustra o modelo sob a forma de malha de elementos finitos. Este estudo 
numérico foi realizado recorrendo ao software de modelação e simulação CATIA V5R19. Segundo 
Ramos e Simões[43] embora os elementos hexaédricos quadráticos sejam mais estáveis e menos 
influenciáveis pelo grau de refinamento, os elementos tetraédricos lineares permitem obter 
resultados mais próximos dos resultados teóricos, além do facto de ser mais eficaz do ponto de 
vista computacional. Por estas razões o tipo de malha escolhida recaiu sobre os elementos finitos 
tetraédricos. Cada malha de elementos finitos tridimensionais foi criada a partir da geração, nas 
diversas superfícies do modelo de malha de superfície, de elementos triangulares de 3 nós. 
Concluído este procedimento passou-se à criação de uma malha sólida com elementos 
tetraédricos. Ao proceder-se à geração da malha de cada parte do modelo teve-se o cuidado de 
fazer com que a malha tridimensional convergisse para quatro linhas referência, que representam 
os quatro aspectos, o medial, lateral, anterior e posterior. Com isto, assegurou-se 4 planos de 
referência às quais se podia comparar os diferentes valores obtidos em cada simulação. A Tabela 
3.1 mostra o número de elementos e nós para cada parte do modelo. 
Tabela 3.1- Número de elementos e nós de cada constituinte do modelo numérico simples 
 Elementos Nós 
Osso Cortical 17526 8763 
Osso Esponjoso 10672 5336 
Prótese 4mm 5986 - 6198 2991 - 3085 
Prótese 10mm 5672-5844 2822-2920 
Cimento 4mm 6608-7844 3306-3924 
Cimento 10mm 7510-11484 3757-5744 
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As propriedades dos materiais aplicados no modelo estão descritas na Tabela 3.2. Todos estes 
materiais foram considerados materiais isotrópicos e de comportamento mecânico linear elástico. 
Estas suposições têm sido amplamente utilizadas em estudos semelhantes. É uma limitação 
assumida é certo, mas tendo em consideração o objectivo e a natureza comparativa do estudo, a 
utilização de materiais isotrópicos não altera significativamente os resultados e as respectivas 
conclusões. 
Tabela 3.2 – Propriedades dos materiais do modelo 
 Módulo 
de elasticidade (GPa) 
Coeficiente 
de Poisson 
Prótese 210 0,3 
Osso Esponjoso 0,4 0,28 
Osso Cortical 17 0,28 
Cimento Ósseo 3 0,28 
 
Em relação às forças e aos momentos que actuam sobre o implante, foi considerado somente 
um carregamento estático, em que as forças envolvidas consideradas foram as forças reactivas da 
articulação. Nesta simulação não foram contabilizadas para efeitos de simulação as forças 
provenientes da acção muscular, forças que não podem de todo ser ignoradas mas dada a análise 
comparativa do modelo não influencia os resultados de um modo significativo. 
Foram realizadas um total de 14 simulações, 7 das quais em que as cavidades tinham um 
diâmetro de 4 mm e 7 simulações em que o diâmetro da cavidade era de 10mm. Nestas 
simulações, conforme está representado na Figura 3.2, foi-se variando a disposição dos furos com 
o intuito de apurar qual das distribuições seria a mais vantajosa. Para cada uma destas simulações 
foi dado um nome diferente, seguindo uma determinada nomenclatura abaixo explicada: 
 
 







Figura 3.2 – Esquema ilustrativo dos diversos sistemas simulados 
 
Neste estudo, considerou-se o osso encastrado na sua extremidade distal, aplicando-se na 
zona proximal do implante um sistema de forças normais e tangenciais, momentos flectores e um 
momento torsor resultantes da força de reacção na articulação. Os valores das forças foram 
retirados do trabalho já desenvolvido por Ramos[9]. O esquema de forças está representado na 
Figura 3.3, a intensidade das forças e dos momentos flectores foram calculados considerando 
uma distância da cabeça da prótese ao centro da haste do implante de 30 mm. Os valores das 
forças e dos momentos estão descritos na Tabela 3.3. Na simulação do modelo numérico foram 
considerados diferentes condições de contacto entre as diferentes interfaces. Na Tabela 3.4 estão 
descritos os tipos de contactos utilizados para cada interface. 
Tabela 3.3 – Valores da intensidade das forças e dos momentos considerados no sistema de carga 
Forças Intensidade  Momentos Intensidade 
Fx 862N  Mx -30N.m 
Fy 99 N  My 24,131 N.m 
Fz 2288N  Mz 30 N.m 
 
Tabela 3.4 – Condições de contacto das diferentes interfaces 
Interface Condições de contacto 
Osso esponjoso – Osso cortical Colado 
Osso esponjoso – Implante Atrito µ=0,3 
Cimento – Implante Colado 
Cimento – Osso Esponjoso Colado 
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Figura 3.3 – Forças Simuladas no carregamento da prótese 
 
3.2.2 Materiais e métodos para o estudo do posicionamento do implante 
 Depois de verificado o efeito da distribuição e da dimensão das cavidades, o 
desenvolvimento passou por selecionar o posicionamento mais adequado para o tipo de implante 
bem como o posicionamento deste no fémur. Optou-se por aplicar este conceito de fixação 
combinada num tipo de implante mini-invasivo. Este tipo de implante é útil na medida que 
consegue salvaguardar uma maior quantidade de osso esponjoso em relação aos implantes 
convencionais. Este tipo de implante tem vindo a ser desenvolvido por vários fabricantes tais 
como a Zimmer®,DePuy®,MAYO®, entre outras(Figura 3.4). Porém, é preciso ter em conta que 
este tipo de implantes tem uma maior aplicabilidade em pacientes jovens, isto porque a 
qualidade do osso esponjoso num paciente jovem é superior ao de uma pessoa idosa, o que faz 
com que assegure uma melhor estabilidade inicial, e caso venha a ser necessário uma artroplastia 
de revisão num paciente, este terá uma quantidade de osso esponjoso superior de forma a poder 
aplicar um novo implante. 








Figura 3.4 – Exemplos de Implantes curtos de vários fabricantes 
 As características dos materiais considerados para este estudo numérico tiveram como 
pressuposto que todos os materiais teriam características lineares elásticas e um comportamento 
isotrópico. As propriedades de cada material para os diferentes constituintes de cada modelo 
podem ser consultadas na Tabela 3.5. O software utilizado para efectuar as simulações, bem 
como para gerar a malha dos modelos foi a ferramenta de simulação CATIA® V5R19. A escolha da 
malha de elementos finitos recaiu sobre os elementos tetraédricos lineares por se tratar de uma 
malha com bons resultados, e, bastante utilizado em estudos semelhantes. (Figura 3.6) 
 






Osso Cortical Compósito 19 0,28 
Osso Esponjoso Espuma de Poliuretano 0,280 0,28 
Cimento PMMA 3,0 0,28 
Prótese Liga de Crómio-Cobalto 210 0,3 
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 Os quatro modelos desenvolvidos de forma a aferir qual o melhor posicionamento no interior 
do fémur tinham diferentes dimensões geométricas. Os implantes H1,H2 e H3 tinham todos uma 
espessura de 10mm e uma inclinação de 40 em todas as suas faces, dando um formato de cunha. 
O modelo H4 diferenciava-se dos outros modelos por ter uma inclinação inferior nas faces do 
implante, além de que este tinha a particularidade de ter uma inclinação de 70 no plano sagital. 
Esta inclinação teve como principal objectivo centrar o implante na diáfise, bem como maximizar 
a área de contacto entre o implante e o osso esponjoso. Os quatro modelos desenvolvidos e 








Figura 3.6 - Modelo numérico do implante 
 






De forma a recriar as condições de carga fisiológicas mais severas na articulação da anca, os 
modelos foram todos simulados para uma condição severa de carregamento, como é o caso da 
subida e descida de escada. Estas condições de carga permitiram identificar as regiões mais 
solicitadas no osso esponjoso. Para efeitos de simulação foi tido em conta os músculos mais 
influentes na articulação da anca, particularmente, o tensor da fascia lata, os abdutores e o vasto 
lateral. Além das forças musculares foi também tido em conta a força de contacto com a 
articulação. A localização e o sentido destas forças estão representados na Figura 3.7, a 
intensidade destas estão descritas na Tabela 3.6.Para este tipo de estudo, e tendo em conta o 
objectivo deste, os contactos definidos entre as diferentes interfaces foram considerados como 
colados, inclusivamente o implante e o osso esponjoso. 
 
 
Figura 3.7 – Localização e direcção das forças 
 
 
Tabela 3.6 - Intensidade das forças consideradas 
Força (N) X Y Z 
Força de Contacto 405 246 -1719 
Tensor de fascia lata Proximal -54 -87 99 
Abdutores -435 -32 649 
Tensor de fascia lata Distal 4 5,3 -143 
Vasto Lateral 7 -139 -697 
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3.3. Resultados e discussão 
3.3.1 Resultados e discussão da distribuição das cavidades 
Resultados para duas cavidades ao longo da haste 
Este modelo numérico simplificado deve ser encarado como um modelo de base comparativa, 
e como tal os seus resultados devem ser analisados numa vertente qualitativa e não tanto numa 
vertente quantitativa. As conclusões mais relevantes a retirar deste estudo foram entender a 
influência do tamanho e da posição das cavidades nas deformações impostas ao osso, assim como 
nas tensões de Von Mises no cimento ósseo. 
Os resultados no cimento ósseo (Figura 3.8) evidenciam um comportamento diferente ao 
observado no osso esponjoso. Assim, verifica-se que a alteração do posicionamento da cavidade 
da posição proximal para a posição distal tem tendência em aumentar a tensão de Von Mises no 
cimento, quer para o plano lateral quer para o plano medial. Este fenómeno é bem visível para as 
cavidades de diâmetro superior. Concluiu-se também que os valores mais baixos das tensões de 
Von Mises no cimento ósseo acontecem para as cavidades de maior dimensão, sendo em média o 
seu valor metade dos observados nas cavidades de menor dimensão. Daqui, podemos concluir 
que no caso do cimento ósseo, quer a posição das cavidades quer a sua dimensão altera 
significativamente o comportamento deste. 
 
 
a) Plano medial 
 
b) Plano lateral 
 







































Na Figura 3.9 e Figura 3.10 encontram-se os resultados obtidos ao longo do plano medial e 
lateral das deformações principais máximas e mínimas no osso esponjoso, sendo estas referentes 
apenas para os casos de apenas duas cavidades, a diferentes distâncias da zona proximal. Os 
resultados das deformações principais (máximas e mínimas) evidenciam apenas ligeiras alterações 
nos valores máximos obtidos entre os diferentes modelos quer para a cavidade de diâmetro 4mm 
quer para a cavidade de 10 mm. Concluiu-se também que o implante com a cavidade de maior 
diâmetro (10 mm), independentemente da posição da cavidade apresenta deformações principais 
no osso em média três vezes inferiores à cavidade de 4 mm. Aparentemente, o aumento do 
diâmetro da cavidade contribui de forma significativa para a redução dos níveis de deformação no 
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a) Plano medial 
 
 




Figura 3.10 - Deformações principais mínimas obtidas no osso esponjoso 
 
 
Resultados para multi-cavidades ao longo da haste 
Na Figura 3.11, os resultados das tensões de Von Mises no cimento para os implantes com 
multi-cavidades, como seria de esperar, à medida que o número de cavidades aumenta, as 
tensões de Von Mises têm tendência a baixar, sendo que os valores mínimos de pico das 
deformações principais são observados para o implante com o maior número de cavidades e 






































a) Plano medial 
 
 




Figura 3.11 - Tensões de Von Mises no cimento 
 
Na Figura 3.12 e Figura 3.13, encontram-se os resultados das deformações principais máximas 
e mínimas para os modelos de implante multi-cavidades. Os resultados evidenciam que à medida 
que se aumenta o número de cavidades, as deformações principais no osso esponjoso têm 
tendência a diminuir relativamente às configurações com menos cavidades, existindo uma certa 
proporcionalidade entre os valores máximos de deformação e o número de cavidades do 
implante. Tal como sucede para os implante de apenas uma cavidade, verifica-se também que o 
aumento das dimensões das cavidades contribui de uma forma bastante significativa para a 
redução dos valores de pico das deformações no osso esponjoso. 
Pode-se também observar que o efeito do número de cavidades no implante reduz-se quando 
o tamanho da cavidade aumenta. Isto é, os valores de pico das deformações principais no osso 
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a) Plano medial 
 
b) Plano lateral 
 




a) Plano medial 
 
b) Plano lateral 
 


































































Tabela 3.7 – Valores máximos das tensões e das deformações Principais 
 
 Implante Cimento Osso Esponjoso 
Modelo σVM máx. σVM máx. ɛ1 ɛ3 
F4x1_30 807 84,5 135491 -15387 
F4x1_50 393 176 156536 -138219 
F4x1_70 772 109 172239 -6035 
F4x1_90 422 138 140834 -15295 
F4x2_90 443 68,7 7675 -9034 
F4x3_70 388 50,9 5516 -59487 
F4x4_90 39 43,3 44270 -4457 
F10x1_30 9 3380 5114 -5125 
F10x1_50 484 39,6 64074 -54366 
F10x1_70 391 84,7 50109 -47853 
F10x1_90 392 84 58998 -55032 
F10x2_90 639 41,4 32340 -31297 
F10x3_70 658 25,5 26609 -26420 
F10x4_90 656 26,2 25991 -24125 
 
 
Destes resultados podemos concluir que o posicionamento das cavidades tem menor 
influência nas deformações no osso do que a quantidade de cavidades. Podemos também 
concluir que a dimensão da cavidade é uma variável de grande importância, pois esta altera de 
uma forma bastante significativa os valores pico de deformação no osso, bem como os picos de 
tensão no cimento ósseo.  
Assim, se o nosso objectivo é reduzir os níveis de deformação no osso, assim como os níveis de 
tensão no cimento, devemos tentar privilegiar a utilização de um implante multi-cavidades em 
que a dimensão destas últimas sejam o maior possível, sem que contudo, não coloque em causa o 
princípio de fixação combinada, ou seja, que o implante possua superfícies em contacto com osso. 
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3.3.2 Resultados e discussão do posicionamento do implante 
Sendo este estudo de natureza comparativa, os resultados devem ser vistos como tal e não de 
um ponto de vista real. Este estudo teve como objectivo verificar a influência dos diferentes 
posicionamentos do implante no fémur. O facto de todos os implantes terem uma geometria 
diferente fez com que a comparação entre os diferentes modelos se tornasse complicada. 
O facto de os quatro implantes não terem um formato anatómico, de forma a acompanhar a 
curvatura das linhas do fémur proximal, faz com que estes se desloquem mais facilmente da 
posição pretendida. 
Nas Figuras 3.14, 3.15, 3.16 e 3.17, são apresentadas as deformações máximas e mínimas ao 
longo do osso esponjoso no aspecto medial e no aspecto lateral para os diferentes 
posicionamentos do modelo numérico simples do implante da anca. Os resultados evidenciam 
que os valores de pico das deformações principais mínimas são obtidos para o implante H2 (-
45000µɛ), ou seja, aquele que privilegia um posicionamento mais proximal. Verifica-se também 
que os valores de deformação principal mínima mais elevados são obtidos para todos os modelos 
no aspecto medial na zona proximal. Sendo que, o valor mais baixo deste foi encontrado no 
modelo H4 com um valor mínimo de pico de aproximadamente -13000 µɛ. Também os valores 
mais baixos das deformações principais mínimas ocorreram em todos os modelos no aspecto 
lateral. Estes resultados evidenciam que o aspecto medial, é a zona mais sujeita às cargas de 
compressão quando comparado ao aspecto lateral. Já para as deformações principais máximas, os 
valores mais elevados aconteceram no modelo H1 no aspecto lateral, sendo que os modelos em 
que estes valores se apresentaram mais uniformes foram no modelo H2 e no modelo H4. Já o 
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Desta análise, podemos concluir que o posicionamento do implante no osso esponjoso altera 
como seria de esperar o campo de deformações neste, sendo o modelo H4 aquele que 
apresentou melhor compromisso entre os valores de deformações máximas e mínimas no osso 
esponjoso. Este efeito poderá estar associado à inclinação que foi dada ao implante no plano 
sagital. Podemos, por isso, concluir que para o estudo do implante de fixação combinada 
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Capítulo 4.  Estudo numérico e experimental do implante da 
anca de fixação combinada 
4.1. Introdução 
É objecto de estudo neste capítulo o desenvolvimento de um modelo numérico do implante da 
anca de fixação combinada representativo o suficiente para a sua aplicação médica. Assim, com 
base no estudo comparativo do capítulo anterior, optou-se por partir de um modelo simples 
semelhante ao modelo H4, fazendo evoluir a sua geometria e adicionando as cavidades de forma 
a maximizar a superfície de contacto directo entre o implante e o osso assegurando um nível de 
estabilidade inicial suficiente para a promoção de adesão do osso ao implante e, 
simultaneamente, reduzir os níveis de tensão no implante e no cimento para valores inferiores à 
tensão limite de fadiga dos materiais. Para este objectivo foram utilizados modelos numéricos 
numa primeira fase e modelos experimentais numa fase mais avançada, tendo este último como 
principal objectivo a realização de ensaios de fadiga do fémur implantado. Para a realização dos 
modelos experimentais foi necessário o fabrico de protótipos; numa fase inicial foi realizado um 
protótipo de aspecto recorrendo a uma impressora 3D com o intuito de verificar potenciais 
fragilidades do implante, e numa fase mais avançada depois de definido o implante final foi 
fabricado o implante recorrendo à tecnologia de CAD/CAM e a maquinas de comando numérico 
computorizado. De forma a realizar a artroplastia da anca, foi necessário desenvolver e fabricar 
instrumental de colocação do implante para se realizar a cirurgia in vitro. 
4.2. Análise numérica do implante da anca 
4.2.1 Materiais e métodos 
Com base nos resultados obtidos no capítulo anterior em que os melhores resultados ao nível 
das deformações principais (máximas e mínimas) ao longo do osso esponjoso foram obtidos para 
o modelo H4, partiu-se neste capítulo dessa geometria base para o desenvolvimento de um 
implante com uma configuração o mais aproximada à geometria anatómica do fémur proximal e 
simultaneamente que essa geometria fosse passível de uma fácil realização da cavidade para a 
introdução do implante. Assim, no plano medial, procurou-se que o implante seguisse a curvatura 
natural do fémur até ao limite da zona com o osso esponjoso. No plano lateral, a curvatura foi 
escolhida de forma a facilitar a introdução do implante tendo em conta a rotação que este 
necessita de fazer para o seu posicionamento final na cavidade, mantendo-se a inclinação no 
plano sagital de forma a centrar o implante na massa de osso esponjoso proximal envolvente. O 
resultado deste processo de modelação tendo em conta os factores descritos, encontra-se na 
Figura 4.1,onde estão assinaladas as principais características dimensionais do implante.  








Figura 4.1 – Características dimensionais do implante 
 
 
Desta forma, o pressuposto que foi considerado em relação às propriedades dos materiais do 
implante, do cimento, do osso cortical e do osso esponjoso é que estes seriam materiais que 
teriam características lineares elásticas e um comportamento isotrópico, um pouco à semelhança 
das simulações anteriores. Na Tabela 4.1, estão assinalados os materiais considerados, assim 
como o módulo de Young e o coeficiente de Poisson. Segundo Ramos e Simões[43] embora os 
elementos hexaédricos quadráticos sejam mais estáveis e menos influenciáveis pelo grau de 
refinamento, os elementos tetraédricos lineares permitem obter resultados mais próximos dos 
resultados teóricos, além de ser mais eficaz do ponto de vista computacional. Por estas razões, a 
escolha da malha de elementos finitos escolhida foi uma malha tetraédrica linear. O número de 
elementos e nós dos vários constituintes do modelo numérico pode ser consultado na Tabela 4.2, 
já o número de elementos e de nós para cada tipo de implante simulado pode ser consultado na 
Tabela 4.3. 
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Tabela 4.1 - Propriedades dos materiais 
Modelo Material 




Osso Cortical Compósito 19 0,28 
Osso Esponjoso Espuma de Poliuretano 0,280 0,28 
Cimento PMMA 3,0 0,28 
Prótese Titânio  114 0,34 
 
 
Tabela 4.2 - Número de elementos e de nós dos constituintes do modelo 
 Elementos Nós 
Cortical 40299 11016 
Esponjoso 63291 14760 
 
Numa fase seguinte, a partir deste modelo adicionou-se as cavidades com cimento ósseo à 
superfície do implante nos quatro aspectos, lateral, medial, proximal e anterior, conforme está 
exemplificado na Figura 4.2. Na Tabela 4.3 estão indicados para cada modelo estudado o nº da 
cavidade no respectivo lado, de forma a uma melhor compreensão das distribuições analisadas. 
Com estas simulações, numa fase inicial não se pretende estudar a forma da cavidade, por isso foi 
considerado em todas simulações que a cavidade teria uma forma circular e um diâmetro de 8 
mm.  
 
Figura 4.2 – Nomenclatura para as diferentes configurações do implante 
  






Tabela 4.3 - Diferentes configurações de cavidades simuladas 
Modelo Medial Lateral Posterior Anterior Nº de Elementos Nº de Nós 
1 Sem Cavidades 21310 4966 
2 4,8,12 1,5,9 2,6,10 3,7,11 24750 5933 
3 4,8,12 1,5,9 - - 27050 6326 
4 - - 2,6,10 3,7,11 25661 5989 
5 1,9 4,12 6 7 26525 6212 
6 8 5 2,10 3,11 26257 6141 
7 8 5 6 7 24605 5754 
8 8 1,9 - - 27134 6253 
9 4,8,12 5,9 2,10 3,11 25409 6027 
 
A Figura 4.3 apresenta todas as forças consideradas nas simulações, tendo-se considerado os 
músculos mais influentes na articulação da anca, sendo estes os abdutores, o tensor da fáscia lata 
e o vasto lateral, bem como a força de contacto na articulação.  
 
 
Figura 4.3 - Localização e direcção das forças 
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Relativamente à intensidade e direcção das forças aplicadas, estas estão representadas na 
Tabela 4.4. As forças consideradas para esta simulação numérica tentaram recriar as condições de 
carga fisiológicas mais severas na articulação, como por exemplo a subida e descida de escadas. A 
interface implante-osso foi definida com atrito para recriar uma situação imediatamente após a 
cirurgia, assim, o contacto considerado na interface implante-osso foi considerado com um 
coeficiente de atrito µ=0,3 em relação ao osso esponjoso. Os restantes contactos entre as 
interfaces foram consideradas como coladas. 
 
Tabela 4.4 - Intensidade das forças consideradas 
Força (N) X Y Z 
Força de Contacto 405 246 -1719 
Tensor de fáscia lata Proximal -54 -87 99 
Abdutores -435 -32 649 
Tensor de fáscia lata Distal 4 5,3 -143 
Vasto Lateral 7 -139 -697 
 
Após a definição destes modelos geométricos construíram-se os modelos numéricos para a 
análise de deformações no osso esponjoso, bem como das tensões de Von Mises no cimento. 
Com base nos resultados obtidos com estes modelos elementares seleccionou-se para a versão 
final do implante, o implante da Figura 4.4, ou seja, o implante nº 9. Com base neste modelo e 
tendo em conta uma simplificação da geometria do modelo, visando uma diminuição do número 
de cavidades mas mantendo a distribuição de cimento no osso semelhante ao implante nº9, 
modificou-se a geometria do implante para que algumas cavidades fossem unidas, simplificando 
assim o seu processo construtivo e procurando que a injecção do cimento pelo interior do 
implante permitisse o máximo de cavidades com o mínimo de canais internos de forma a 
aumentar a robustez e resistência do implante. A redução do número de canais permitiu também 
reduzir as perdas de carga inerentes a estes, quando se efectua a injecção do cimento. Outro 
factor que foi alvo de optimização foram os diâmetros de saída dos canais que alimentam as 
cavidades, para estes foi feito uma relação de diâmetros de modo a que uma cavidade não ficasse 
cheia primeiro que a outra. É por isso que o diâmetro da zona proximal tem um diâmetro inferior 
ao da zona distal (ø3,25 para ø2,25). 
  








Figura 4.4 - Implante nº9 
 
O uso do colar em implantes da anca é um dos tópicos mais controversos no desenvolvimento 
de uma prótese de anca. Harris[44], Barrack et al.[45], Mulroy et al.[44] entre outros defensores 
do colar afirmam que os colares ajudam no aumento da transferência de carga para a zona 
proximal medial do osso, o que faz com que a reabsorção na zona calcar diminua e também 
ocorra uma redução na deformação do cimento ósseo nessa mesma zona. Meding et al.[46] e 
Kelley et al [47] mostraram resultados em que o implante sem colar perdia significativamente 
mais osso na zona medial do pescoço femoral e que tinha uma maior incidência do aparecimento 
de linhas radiolucentes em determinadas zonas. No entanto, também se questiona o uso de colar, 
pelo facto de como é que é possível garantir o bom contacto entre a zona calcar e o colar, bem 
como a sua estabilidade a longo prazo. Ling [48] aponta vários aspectos negativos do colar, por 
exemplo a produção de debris, devido ao desgaste entre a superfície do colar e o osso. [34] 
Assim, após algumas tentativas a geometria final do implante é a que se encontra 
representada na Figura 4.5, nesta é possível visualizar as dimensões geométricas principais do 
implante. 
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Figura 4.5 – Desenho de definição do implante optimizado 
 
O princípio de funcionamento deste sistema de fixação combinada resume-se do seguinte 
modo: o cimento ósseo chega às cavidades do implante através de um conjunto de canais 
internos no implante. O cimento é introduzido por pressão através de um orifício no implante (1). 
A quantidade de cimento é delimitada pela geometria das cavidades no implante e osso. Para 
ajudar a compreender um pouco melhor como funciona o sistema de fixação encontra-se na 
Figura 4.6, um esquema com o seu princípio de funcionamento. Neste conceito, (Figura 4.6), o 
cimento ósseo é empurrado através do dispositivo (5) e depositado nas cavidades (3) existentes 
entre o implante e a parede do osso, chegando através do canal interior central do implante e 
através dos canais laterais existentes no seu interior (2). Desta forma, o espaço necessário para a 
colocação do implante limita-se à forma exterior do mesmo, não sendo por isso necessário 
proceder a uma abertura superior à do tamanho do implante de forma a colocar o manto de 
cimento, situação esta que acontece actualmente nos implantes cimentados. O facto de o 
cimento ficar contido no interior das cavidades (3) existentes na superfície do implante permite, 
no caso de haver a necessidade de uma revisão deste por infecção, perda do implante, fractura, 
etc., a sua fácil remoção, já que o cimento será totalmente removido do osso por acção do 






movimento de retirada do próprio implante, que arrastará no seu interior o cimento ósseo 
limitando, deste modo, o dano causado ao mesmo. Em (4) estão os canais para a evacuação da 
saída de ar aquando da injecção do cimento, pois caso esses canais não existissem seria difícil, se 





1. Orifício para introdução do cimento ósseo no interior do implante; 
2. Canais de distribuição do cimento ósseo até às cavidades na superfície deste; 
3. Cavidades existentes na superfície do implante; 
4.  Saídas de ar; 
5. Dispositivo para introdução do cimento ósseo sob pressão nos canais do implantes. 
 
Figura 4.6 – Esquema do principio de funcionamento do implante 
 
A Figura 4.7 mostra o implante com as cavidades com cimento. Com este novo implante 
teremos aproximadamente 65% da área deste em contacto com o osso e apenas 35% de cimento 
agarrado ao osso. Os canais com as saídas de ar, que também irão ficar cheias com cimento, vão 
ajudar a que a distribuição das cargas seja feita uniformemente ao longo do osso, factor este de 
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Figura 4.7 – Imagem representativa do implante com o cimento 
 
As condições de carga utilizadas e as propriedades dos materiais foram iguais às utilizadas nas 
simulações anteriores (Tabela 4.1 e Tabela 4.4). De forma a ter mais um elemento comparativo foi 
também simulado para o fémur intacto sob as mesmas condições de carga. Relativamente aos 
contactos entre as interfaces dos modelos, foram definidas duas configurações possíveis para a 
interface implante-osso: uma primeira, em que se considerou esta interface em atrito 
relativamente ao implante de forma a criar uma situação imediatamente após a cirurgia; uma 
segunda configuração em que se considerou a interface “colada” ao implante. Com esta situação 
pretendeu-se representar uma situação médio-longo prazo pressupondo uma fixação plena da 
superfície do implante ao osso. 
A Figura 4.8 apresenta as duas propostas de implante final que foram desenvolvidas e 
simuladas de forma a verificar a influência deste nas deformações principais, bem como nos 
micromovimentos da interface entre o implante e o osso.  
  
a)Sem colar b)Com colar 
Figura 4.8 – Implantes alvo de simulação 






4.2.2 Resultados e discussão 
4.2.2.1 Modelo com cavidades simples 
De forma a compreender a distribuição óptima de cavidades no implante foram realizadas nove 
simulações. O objectivo principal destas foi observar as deformações impostas ao osso por parte 
do implante e do cimento ósseo. Estas simulações tiveram também como objectivo estudar as 
tensões de Von Mises do cimento ósseo e do implante verificando se estas atingiam ou não o 
limite de fadiga dos materiais. 
Na Figura 4.9 estão representadas as deformações principais (máximas e mínimas) do osso 
esponjoso nos aspectos medial e lateral para as diferentes simulações. A interface implante-osso 
foi definida para uma situação imediatamente após a cirurgia. Para recriar o exposto, esta 
interface foi considerada com atrito. Uma observação geral aos resultados permite concluir que 
para as diferentes configurações de cavidades geradas não existe uma grande diferença do 
padrão das deformações principais entre estas. No entanto, é possível observar que todos os 
resultados, quer no aspecto medial, quer no aspecto lateral, se afastam dos níveis de 
deformações observados no fémur intacto, assim como, do modelo do mesmo implante sem 
cavidades. As principais diferenças entre os modelos com cavidades e estes últimos desenvolvem-
se no plano medial. Estes resultados evidenciam valores de deformações principais mais elevados 
sobre o aspecto medial do implante. Este comportamento é em tudo semelhante aos resultados 
obtidos com o do modelo numérico simples (Capítulo 3). Estes picos de deformação ocorreram 
sistematicamente na zona onde estão localizadas as cavidades com cimento ósseo, já que esta 
interface cimento-osso foi considerada colada. As cavidades no aspecto lateral pouco 
aumentaram os níveis de deformação no osso quando comparado com o modelo do implante 
sem cavidades. Daqui conclui-se que a geometria deste implante e a distribuição das cavidades 
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Na Figura 4.10 são apresentadas as deformações principais do implante nº 9, bem como as 
deformações do fémur intacto e do implante sem cavidades. O implante nº 9 foi o implante que 
evidenciou melhores resultados das deformações principais sob todos os aspectos. O pico de 
deformação principal máxima deste acontece no aspecto medial para um valor aproximado de 
9700 µɛ, já o valor de pico de deformação principal mínima acontece sob o mesmo aspecto tendo 
um valor aproximado de -13000 µɛ. Estes picos de deformação são justificados pelas razões já 
avançadas anteriormente, ou seja, na cavidade mais proximal a interface osso-cimento promove, 
preferencialmente, a transferência de carga para o osso. Este implante quando comparado com o 
implante sem cavidades revela uma melhoria efectiva sobre este, esta melhoria é mais acentuada 
no fundo e no aspecto lateral deste implante. No entanto, o implante sem cavidades apresenta 
resultados mais favoráveis no aspecto medial, embora não sejam muito divergentes face aos 
resultados no implante nº 9. 
 
Figura 4.10 - Deformações principais obtidas no osso esponjoso no implante nº 9 
A Figura 4.11 mostra os micromovimentos registados na interface implante-osso ao longo do 
aspecto medial e lateral para o implante nº9 e implante sem cavidades. Tendo como base de 
comparação os valores de micromovimentos do implante sem cavidades, o implante nº9 
evidencia uma clara redução dos micromovimentos em aproximadamente em três vezes. Os 
valores dos micromovimentos do implante nº9 nunca ultrapassam os 50µɛ, estes resultados são 
compatíveis com as condições para que o osso possa aderir ao implante. Não se conhece 
precisamente o valor de micromovimentos que impede o crescimento do osso sobre os 
implantes, mas sabe-se, no entanto, que a quantidade de micromovimentos que impede o 
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Figura 4.11 - Micromovimentos obtidos na interface implante-osso do implante nº9 
 
A Figura 4.12 apresenta as tensões de Von Mises do implante nº 9 nos aspectos medial e 
lateral. O valor máximo de tensão observado no implante foi aproximadamente de 13 MPa. Este 
valor observado nestas regiões das cavidades é francamente menor que a tensão limite de fadiga 
do titânio com um valor aproximado de 510 MPa. No entanto, foi possível observar que valores 
mais elevados de tensão surgiram na zona do cone. Contudo, decidiu-se analisar esta zona em 
pormenor aquando da definição final da geometria do implante. (Modelo final) 
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As tensões de Von Mises no manto de cimento ósseo (Figura 4.13), para o implante nº 9, 
evidenciam uma uniformização destas para as diferentes cavidades. No entanto, os valores mais 
elevados situam-se nas cavidades do aspecto medial, na região distal. Os valores de pico de 
tensão observados nesta região (4.40 MPa) são bastante inferiores à tensão limite de fadiga do 
cimento ósseo, situando-se este valor em aproximadamente 7 MPa. Estes resultados são 







c)Posterior  d) Anterior 
Figura 4.13 - Tensões de Von Mises do cimento obtidas na simulação nº 9 
  






Nas Figura 4.14 e Figura 4.15 é possível observar os gradientes das deformações principais no 
osso esponjoso nos aspectos medial, lateral, anterior e posterior para a configuração do implante 
nº 9. Os picos de deformação observados nestes aspectos ocorrem sempre nas zonas das 
cavidades com cimento ósseo, sendo que estes picos ocorrem sistematicamente para as 
cavidades situadas mais proximalmente. Os valores pico das deformações máximas e mínimas 
registadas para essas zonas acontecem no aspecto medial, tendo uma deformação principal 












c)Plano anterior d)Plano posterior  
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c)Plano anterior d)Plano posterior 
 
 


















4.2.2.2 Modelo final 
De forma a compreender o comportamento das cavidades optimizadas e a influência do colar 
no implante foram realizadas simulações de forma a aferir as deformações impostas ao osso por 
parte do implante e do cimento ósseo. Estas simulações tiveram também como objectivo estudar 
as tensões de Von Mises do cimento ósseo e do implante, verificando se estas atingiam ou não o 
limite de fadiga dos materiais para a nova configuração do sistema de fixação de cavidades. 
Foram definidas duas configurações possíveis para a interface implante-osso: uma primeira, em 
que se considerou esta interface em atrito relativamente ao implante de forma a criar uma 
situação imediatamente após a cirurgia e uma segunda configuração em que se considerou a 
interface “colada” ao implante. Com esta situação pretendeu-se representar uma situação médio-
longo prazo pressupondo uma fixação plena da superfície do implante ao osso. 
Nas Figura 4.16 e Figura 4.17 estão representadas as deformações principais (máximas e 
mínimas) do osso esponjoso nos aspectos lateral medial. As deformações principais 
representadas nos gráficos destas figuras referem o implante com e sem colar, o fémur intacto, 
bem como o implante final. Este implante final diferencia-se pelo facto de ser o implante com 
colar mas que contem os canais de evacuação de ar para permitir a injecção completa do 
cimento. Uma observação geral aos resultados permite verificar que nenhum dos modelos 
desenvolvidos acompanha os níveis de deformação observados no fémur intacto. Esta situação é 
mais evidente para o aspecto medial do osso esponjoso. Porém, no aspecto lateral da zona distal, 
os valores obtidos para todos os modelos são os que mais se aproximam dos campos de 
deformações impostos ao osso esponjoso do fémur intacto. Como se tem vindo a verificar nos 
estudos anteriores, estes resultados evidenciam valores de deformações principais mais elevadas 
no aspecto medial do osso esponjoso. Estes valores de deformação ocorrem sistematicamente 
nas zonas onde o cimento ósseo está em contacto com o osso esponjoso. Para a situação 
representativa após a cirurgia (Figura 4.16), esta evidencia valores pico de deformação principal 
(máximas e mínimas) comum aos três implantes, sendo o valor pico máximo observado no 
implante sem colar (7700µɛ e -7500 µɛ). O implante com colar é o que apresenta um valor pico 
inferior (6500 µɛ e -6000 µɛ). Com este estudo, verificou-se também que os níveis de deformação 
principal no aspecto medial para o implante sem colar, apresentam uma deformação superior às 
deformações obtidas nos implantes com colar. Daqui, conclui-se que o colar desempenha um 
papel importante na redução destas deformações, distribuindo-as de uma forma mais uniforme, 
contrariando assim a tendência verificada no implante sem colar, que favorece uma transferência 
de carga para o osso esponjoso preferencialmente através do lado medial. Quando se analisa a 
interface para uma situação do osso completamente colado ao implante (Figura 4.17), este 
evidencia um campo de deformações principais com valores menos elevados quando comparados 
com os valores obtidos para a situação de atrito. No aspecto medial desta interface, o valores são 
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menos elevados que a condição anterior (Figura 4.16), não sendo visível no campo de 
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Nas Figura 4.18 e Figura 4.19 é possível observar os gradientes de deformação principais no 
osso esponjoso nos quatro aspectos: medial, lateral, posterior e anterior para o modelo do 
implante sem colar e com colar na condição de atrito. Os picos de deformação observados nestes 
quatro aspectos para o implante ocorrem sempre nas zonas das cavidades com o cimento ósseo. 
Os valores pico das deformações principais máximas e mínimas para o implante sem colar 
acontecem no aspecto medial, tendo uma deformação principal máxima e mínima de 1000 µɛ e -
10000 µɛ, respectivamente. Relativamente aos valores pico das deformações principais máximas 
e mínimas para o implante com colar, estes também acontecem no aspecto medial, tendo uma 
deformação principal máxima e mínima de aproximadamente 9700 µɛ e -9700 µɛ, 
respectivamente. Daqui conclui-se que o colar é uma variável de influência significativa nas 
deformações principais. É possível observar que o campo de deformações principais é menos 
elevado para a implante com colar, para todos os aspectos. Contudo, é também possível concluir 
que no aspecto medial as diferenças entre o implante com e sem colar não são tão efectivas 
havendo apenas uma diferença de valores pico de deformação de aproximadamente 300 µɛ. 
 
A Figura 4.20 mostra que os micromovimentos na interface osso-implante para os implantes 
com e sem colar são influenciados pela presença do colar. Daqui conclui-se que no implante com 
colar o valor pico dos micromovimentos é de 35 µm. Já no implante sem colar o valor de pico dos 
micromovimentos é de 40 µm. Os valores dos micromovimentos observados no implante final são 
menos elevados que o implante com e sem colar. Esta situação verifica-se devido aos canais de 
evacuação de ar que também irão ficar preenchidos com cimento ósseo e, por isso, também irão 
contribuir para assegurar a estabilidade inicial do implante, bem como reduzir os 
micromovimentos na interface. Não se conhece precisamente o valor de micromovimentos que 
impede o crescimento do osso sobre o implante, sabe-se, no entanto, que a quantidade de 
micromovimentos que impede o crescimento do osso pode situar-se entre os 100 µm e os 150 
µm. [49]  
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Figura 4.20 - Micromovimentos na interface implante-osso 
 
A Figura 4.21 mostra as tensões de Von Mises dos implantes nos aspectos lateral e medial. 
Estes resultados evidenciam que as tensões de Von Mises variam de uma forma pouco 
significativa relativamente aos três tipos de implante. Os valores de pico dos três modelos 
encontram-se no fundo do implante. O valor pico das tensões de Von Mises é verificado para o 
implante final sendo o seu valor de aproximadamente 20 MPa. No entanto, é importante referir 
que a tensão máxima no implante não está representada nestes dois aspectos. Conforme é 
possível ver na Figura 4.22 o implante final atinge um pico de tensão de 190 MPa. Embora este 
valor seja menos elevado que a tensão limite de fadiga do material (titânio) é uma zona do 
implante a ter em conta, visto esta ser uma zona passível de elevadas solicitações mecânicas. 
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Figura 4.22 - Tensões de Von Mises no Implante Final 
 
As tensões de Von Mises no manto de cimento para o implante com colar ( Figura 4.23) e sem 
colar (Figura 4.24) evidenciam, através dos gradientes de tensão, uma uniformização das tensões 
de Von Mises para toda a distribuição do cimento ósseo. No entanto, o valor de pico observado 
no manto de cimento para o implante sem colar é de aproximadamente 5.31 MPa. Este pico 
encontra-se na zona proximal do aspecto medial. Já o valor pico de tensão para o implante com 
colar é relativamente mais baixo, sendo o seu pico de tensão de aproximadamente 3.84 MPa. 
Contudo, estes valores de pico de tensão são inferiores ao limite de fadiga do cimento ósseo que 
é de aproximadamente 7 MPa. [50, 51] Estes resultados são encorajadores relativamente à 
longevidade do cimento ósseo.  
 
  
Lado anterior Lado posterior 
 
 
Figura 4.23 - Tensão de Von Mises no cimento referente ao implante com colar 
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Lado posterior Lado anterior 
 
 
Figura 4.24 - Tensão de Von Mises no cimento referente ao Implante sem colar 
 
 
Com este estudo foi importante verificar a influência do colar. Concluiu-se assim, que o colar 
induz uma alteração no campo das deformações principais, conseguindo diminuir os valores de 
deformação principal no aspecto medial de uma forma eficaz, transferindo assim as cargas para a 
zona calcar do fémur. Nota-se também a influência do colar nos valores dos micromovimentos, 
que variam significativamente quando comparados aos implantes com e sem colar. Escolheu-se 
por isso, o implante com colar para ser alvo dos ensaios experimentais. No entanto, não significa 
que o implante sem colar não seja uma alternativa a considerar. 
  







4.3. Análise experimental do implante da anca 
4.3.1 Materiais e métodos 
4.3.1.1 Fabrico de protótipos e instrumental de colocação do implante 
A prototipagem rápida (PR) é uma área da biomecânica em constante e grande 
desenvolvimento. É um processo que permite reproduzir de uma forma rápida e económica 
modelos com um elevado grau de rigor através de um modelo CAD. Tem a seu favor a grande 
vantagem de não ser necessário recorrer a ferramentas adicionais para além da impressora 3D 
(TDP). Actualmente, os modelos de prototipagem rápida permitem verificar a funcionalidade de 
um modelo de uma forma simples e económica antes de partir para a concepção final do produto. 
É por isto que antes de se partir para o fabrico do implante se criaram três protótipos do mesmo 
com o intuito de verificar potenciais falhas e avaliar qual o melhor tipo de componentes para este. 
Estes protótipos (Figura 4.25 b) foram fabricados no Laboratório de desenvolvimento de produto 
e prototipagem rápida da universidade de Aveiro recorrendo a uma impressora ZPrinter 310 Plus 





Figura 4.25 – Protótipos e máquina ZPrinter utilizada para o fabrico destes 
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Maquinagem do implante 
Actualmente, as ferramentas de Desenho assistido por Computador (CAM – Computer Aided 
Manufacturing) são de grande utilidade para modelos de elevada complexidade, estas trabalham 
tendo por base os modelos matemáticos provenientes do sistema CAD (Computer Aided Desing). 
Estas permitem projectar os modelos e elaborar o respectivo programa CN, definindo as melhores 
trajectórias, optimizando assim o seu tempo de fabrico. Neste contexto, a obtenção do implante 
foi feita em seis fases distintas, a primeira passou pela definição do sistema de eixos e a 
orientação destes; a escolha do bloco inicial, neste caso o CATIA escolheu a melhor solução; de 
seguida, partiu-se para a definição das operações e a geração das trajectórias; concluído este 
processo correu-se uma simulação virtual e analisou-se potenciais falhas na maquinagem e, por 
fim, a geração do programa CN.  
A matéria-prima escolhida para o fabrico do implante recaiu sobre o aço. O facto de se utilizar 
um material diferente do titânio, visto ter sido o material considerado nas simulações numéricas, 
resulta da inexistência de ferramentas adequadas para a maquinação deste tipo de material no 
laboratório. No entanto, o material utilizado na maquinação do implante não colocou em causa o 
objectivo fundamental do trabalho. 
De modo a facilitar a maquinagem do implante, foram feitas alterações no modelo a maquinar. 
Estas consistiram em adicionar postiços de modo a garantir uma boa fixação da peça e também 
com estes garantir um alinhamento específico de modo a dar a inclinação desejada à peça e às 
suas cavidades 
 
Figura 4.26 - Representação da peça final a maquinar 
 
 







Devido à elevada complexidade da peça a maquinar, a estratégia de maquinagem consistiu em 
obter a peça por duas fases distintas. Assim, numa primeira fase, realizou-se metade da 
maquinagem a partir do qual se obteria metade do implante, depois de concluída esta etapa 
rodou-se a peça 1800 de modo a realizar a segunda e ultima etapa. Para isso, foram necessários 
dois programas peça, um para cada parte. É importante salientar que o cone que a prótese 
apresenta é feito numa fase anterior, realizada num torno CNC e por isso não consta desta 
simulação. No que diz respeito à sequência de operações, tanto para o lado superior como para o 
inferior, foram necessárias várias passagens distintas, duas operações de desbaste recorrendo a 
uma fresa de topo com um diâmetro de 12 mm, e duas etapas de pré-acabamento recorrendo a 
duas fresas de topo de diâmetro 10mm e 6mm. Concluído este processo usaram-se duas fresas de 
ponta esférica de diâmetro 3mm e 4mm de maneira a proporcionar um melhor acabamento nos 
raios de curvatura de pequena dimensão. A Tabela 4.5 mostra qual o tipo de função e posição de 
cada ferramenta utilizadas no centro de maquinagem. 
Tabela 4.5 – Posição e função das ferramentas no centro de maquinagem CNC 
Posição Função Ferramenta 
T12 
Desbaste  





Fresa de Pastilhas ø10 R2.5 
 
T18 Fresa de Topo com ponta esférica ø8 




Fresa de Topo com ponta esférica ø4 
 
 
T16 Fresa de Topo com ponta esférica ø3 
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Etapas de fabrico do implante 
Uma vez decidida a estratégia de maquinagem e o planeamento do processo de fabrico, 
procedeu-se à fase de concepção do implante (Figura 4.28). Esta começou com o torneamento do 
cone do implante recorrendo ao torno CNC, partindo de um varão cilíndrico de aço CK 45. De 
seguida, passou-se à fresagem do bloco a partir do varão com as dimensões 61x62.3x29 com o 
centro do cone posicionado conforme ilustra o esquema na Figura 4.27. Depois procedeu-se à 
maquinagem do lado superior do bloco, deixando os postiços para aperto aquando da 
maquinagem do outro lado do bloco. De seguida, fez-se a maquinagem do outro lado do bloco, 
com este preso pelos postiços deixados na operação anterior. Concluído o processo de 
maquinagem do implante na maquina de CNC, procedeu-se à furação do canal central do 
implante. Este foi feito numa fresadora tendo os postiços do implante (Figura 4.27) garantido o 
alinhamento exacto da inclinação dos canal. Depois de concluído este processo passou-se à fase 
de acabamento do implante, que consistia na remoção dos postiços e posterior acabamento da 
superfície. De forma a obter um implante com um acabamento superficial este foi sujeito a um 
processo abrasivo de granalhagem através de jacto areia tendo-se obtido o resultado final que 
aparece na Figura 4.29.  
 















Figura 4.29 - Implante final 
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O tempo total de fabrico do implante foi aproximadamente de 13 horas, estando o tempo de 
cada processo de maquinagem na Tabela 4.6. A razão pela qual esta maquinagem foi tão extensa 
deve-se em grande parte ao tipo de material que foi utilizado para maquinar, bem como a 
elevada complexidade da peça a maquinar. 
Tabela 4.6 - Estimativa de tempo de maquinagem 
Etapas Tempo Total Operação Tempo por Operação 









Pré-Acabamento 4h 30’ 
Acabamento 20’ 
Furação 30’ - - 
Acabamento 
Superficial 
2h - - 
 
Instrumental de colocação 
A grande vantagem de aplicar um implante sem haste prende-se com o facto de conseguir 
introduzir o implante com um movimento curvo abaixo do grande trocânter conforme está 
esquematizado na Figura 4.30. A esta técnica dá-se o nome de “round the corner”.[52] 
 
Figura 4.30 - Técnica "Round the Corner" 
Para se desenvolver o instrumental de colocação para esta prótese teve-se como principio a 
técnica acima referida. O facto de o implante entrar com uma inclinação no fémur leva a que seja 
necessário desenvolver um instrumental auxiliar de modo a poder formar esta inclinação. Foram 
desenvolvidas 3 ferramentas essenciais: uma base inclinada, uma guia e uma raspa (Figura 4.31). 
A base inclinada, em conjunto com a guia, vai abrir um canal central com a inclinação pretendida. 
Esta base irá ter 4 pinos de fixação de modo a dar estabilidade. Depois de aberto o canal central, 
usa-se a raspa de forma a abrir um canal com a forma do implante, esta abertura é feita 
gradualmente por impactação. Todo este processo está ilustrado na Figura 4.32. 








Figura 4.31 – Raspa: a) modelo Virtual b) Modelo Real 
 
  
Figura 4.32 - Sequência de etapas para abertura do canal femoral 
 
Com o intuito de verificar a funcionalidade e as potenciais falhas das ferramentas criadas para 
efectuar uma artroplastia da anca, foi realizado um ensaio experimental, conforme mostra a 
Figura 4.33. Neste ensaio foi utilizado todo o instrumental produzido e referido anteriormente 
bem como o protótipo do implante. Os aspectos negativos a destacar deste ensaio da artroplastia 
foi o facto de o material que simula o osso esponjoso ser não compactável o que dificulta o 
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Figura 4.33 - Ensaio experimental da artroplastia da anca 
 
De modo a analisar o comportamento dos canais que conduzem o cimento às cavidades foi 
realizado um ensaio experimental, com um material semelhante ao cimento ósseo no que toca à 
sua viscosidade. A injecção do cimento ósseo nos canais é feita através de uma pistola de injecção 
normal, a única particularidade desta é o facto de ter sido produzido, uma ponta personalizada 
para a pistola de injecção de modo a que esta encaixasse no cone da prótese de uma forma justa, 
e assim não houvesse perdas de carga aquando da injecção. Ao analisar a Figura 4.34 verifica-se 
que os canais foram cheios de uma forma uniforme conforme era pretendido, esta forma foi 
conseguida graças à relação de diâmetros que foi tida em conta no dimensionamento dos canais. 
 
Figura 4.34 – Ensaio experimental de enchimento da haste combinada 
  






4.3.1.2 Construção dos modelos experimentais 
Este estudo experimental teve como principal objectivo determinar os campos de extensões 
para o fémur intacto e para o fémur com o implante para um carregamento estático. Teve 
também o objectivo de avaliar o comportamento do fémur com o implante num ensaio à fadiga. 
Outro propósito deste trabalho foi validar os modelos numéricos com os modelos experimentais. 
De forma a realizar estes ensaios recorreu-se a um equipamento de ensaios que foi desenvolvido 
no laboratório de Biomecânica do Departamento de Engenharia Mecânica da Universidade de 
Aveiro. As deformações que foram retiradas do conjunto fémur - implante foram obtidas através 
da técnica de extensometria. 
Neste trabalho foi utilizado um fémur médio esquerdo de 4ª geração (Figura 4.35), 
comercializado pela Sawbones® (modelo 3403). O material do osso cortical é um compósito de 
resina de epóxido reforçada com fibra de vidro curta, enquanto o osso esponjoso é feito em 
espuma de poliuretano. Este tipo de fémur é indicado para efectuar testes de fadiga, conseguindo 
ter um comportamento próximo do osso humano. As propriedades dos materiais do fémur 










 Longitudinal Transverso - 
Cortical 
 
16 GPa 10 GPa 16,7 GPa 
Esponjoso - 155MPa 
 
a) 455 mm b) 45 mm c) 31 mm d) 1350 e) 27 mm f) 74 mm g) 13 mm 
Figura 4.35 - Fémur compósito utilizado e propriedades dos materiais do fémur( fabricante) 
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Para a realização dos ensaios experimentais foi feita a artroplastia de anca, utilizando o fémur 
sintético da sawbones. Este procedimento revelou-se algo complexo, isto porque o poliuretano é 
um material não compactável, O que dificultou a introdução da prótese no fémur. O 
procedimento começou com o corte da cabeça femoral, seguido da abertura do canal femoral, 
com a inclinação pretendida. De seguida, foi utilizada a raspa criada para o efeito e foi-se abrindo 
a cavidade até esta atingir a forma aproximada da prótese. Depois de esta ser colocada por 
impactação procedeu-se à mistura do cimento e injecção deste na prótese. O cimento ósseo 
utilizado para este procedimento foi um cimento da Depuy de baixa viscosidade. 
 
 
Figura 4.36 - Realização da artroplastia da anca 
 
  






O extensómetro é um transdutor capaz de medir as deformações dos corpos. Na realidade, os 
extensómetros medem a variação da distância de dois pontos inicialmente afastados. Neste 
contexto, foram utilizados extensómetros de rosetas tri-axiais( KFG-3-120-D17-11L3M2S, Kyowa 
Electronic Instruments Co., Ltd., Tokyo, Japan) como sistema de medição. As posições das rosetas 
foram seleccionadas estrategicamente de modo a obter as extensões nos planos medial, lateral, 
anterior e posterior antes e após a artroplastia da anca. Foram colocados 5 extensómetros ao 
longo do modelo conforme mostra a Figura 4.37. A técnica utilizada para a aplicação dos 
extensómetros na superfície do modelo foi a seguinte: com uma lixa, poliu-se a zona onde os 
extensómetros iriam ser colados, de forma a manter uma superfície uniforme seguiu-se uma 
limpeza da superfície com álcool e a aplicação de uma gota de cola de modo a colar o 
extensómetro na posição pretendida. Concluído este processo, verificou-se a continuidade 
eléctrica e a resistência interna (120Ω), conforme recomendado pelo fornecedor. 
 
Figura 4.37 - Posição dos extensómetros 
 
Figura 4.38 – Extensómetro no plano anterior 
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Os extensómetros foram ligados a um sistema de aquisição de dados da National Instruments 
PXI – 1050, que por sua vez estava ligado a um computador onde os resultados foram tratados e 
guardados através da aplicação LabView SignalExpress. De modo a fixar o fémur na máquina de 
ensaios foi criado uma base de fixação do fémur conforme está representado na Figura 4.39. Esta 
base de fixação foi feita com base na norma ISSO 7206 com uma inclinação de 110 no plano 
medial-lateral e de 90 no plano Antero-posterior, conforme o ensaio realizado por Ramos[9]. A 
fixação da extremidade distal do fémur na base de fixação foi conseguida por um compósito 
epóxido. Na realização dos ensaios experimentais considerou-se que o fémur estaria encastrado 
na sua zona distal. 
  
 
Figura 4.39 - Dispositivo de ensaios 
 
Condições de carga 
Para as condições de carga aplicadas no fémur intacto e no fémur com o implante foi 
considerado uma carga representativa de duas vezes o peso do corpo do indivíduo. Estes valores 
referência tiveram por base um estudo já realizado por Pal et al [53], em que este realizou uma 
avaliação experimental para um fémur com estas características. Para o ensaio estático do fémur 
intacto e do fémur com o implante as cargas aplicadas foram de 700 N e 1400 N, em que o seu 
ponto de aplicação foi na cabeça do fémur. Na realização do ensaio à fadiga as condições de carga 
foram diferentes, o conjunto fémur-implante foi sujeito a uma curva de carga sinusoidal tendo o 
fémur sido carregado com uma carga média constante de 1050 N, tendo esta força sido sujeita a 
Cilindro Pneumático  
Célula de Carga  
Guia Móvel  
Sistema de Fixação  
Base de Apoio 






uma carga cíclica de amplitude de 350 N, sendo que as forças oscilavam entre os 700 e os 1400 N, 
Este ensaio foi realizado para um 1 um milhão de ciclos de fadiga a uma frequência de 2,5 Hz.  
 
De forma a poder validar o modelo numérico com o modelo experimental, reproduziu-se um 
modelo numérico com as mesmas condições de carga que os modelos experimentais. As 
propriedades dos materiais considerados no modelo numérico foram as mesmas que foram 
assumidas nas simulações anteriores, ou seja, todos os materiais foram considerados como 
homogéneos, isotrópicos e lineares elásticos. A interface osso-implante, esta foi considerada com 
atrito, µ=0.3. A zona distal do fémur foi considerada como encastrada para efeitos de simulação. 
As simulações realizadas foram em tudo semelhantes às realizadas anteriormente exceptuando o 
facto das forças musculares não terem sido incluídas. O facto de o fémur no modelo experimental 
ter uma inclinação de 110 no plano medial-lateral e de 90 no plano antero-posterior, faz com que 
seja necessário decompor as componentes de foça aplicada pelos três eixos: 
            
          
           
 
Após a realização das simulações, analisaram-se os valores das deformações principais que 
actuavam no nó mais próximo da localização das rosetas de extensómetros colocadas nos 
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Inicialmente, foram realizados dois ensaios estáticos para cada uma das forças consideradas. 
Estes ensaios foram feitos de forma a retirar a curva de comportamento tanto do fémur intacto 
como do fémur com o implante. Cada ensaio foi realizado de acordo com a sequência 
apresentada na Tabela 4.7. Esta sequência foi repetida 5 vezes para cada carregamento. Para 
cada registo efectuado, das 3 extensões a 450 (ɛa, ɛb, ɛc), de cada extensómetro, foram 
calculados os valores das extensões principais de acordo com as expressões 4.1 e 4.2. 
Estas extensões permitiram avaliar a linearidade elástica do fémur. 
 
                           
              
                  (4.1) 
 
                           
              
                  (4.2) 
 
 
Tabela 4.7 – Sequência de carregamento e descarregamento dos modelos nos ensaios experimentais 
Período Descrição 
I Realização do Zero aos extensómetros (calibração) 
II Pré-carga 
III Carregamento até à carga de ensaio desejada 
IV Estabilização do carregamento sobre o modelo 
V Registo dos valores das extensões 
VI Descarregamento e relaxamento 
VII Intervalo entre carregamentos 
 
  






4.3.2 Resultados e discussão 
4.3.2.1 Resultados e discussão do modelo experimental 
Os resultados experimentais apresentados na Tabela 4.8 e Tabela 4.9 representam a média das 
deformações principais mínimas e máximas para o fémur intacto e para o fémur com implante 
para os dois carregamentos realizados (700N e 1400 N), bem como o desvio padrão e coeficiente 
de variação (CV= Desvio Padrão/Média). Analisando os valores do desvio padrão verifica-se que 
existe uma boa uniformidade dos valores obtidos nos cinco ensaios realizados. Obteve-se sempre 
um valor coeficiente de variação inferior a 12%.  
Tabela 4.8 - Valores médios das extensões principais respectivos desvios padrão para o fémur intacto para o 






% C.V.  
Posterior 
771,90 3,16 0,41 ɛ1 
-245,62 688 -2,8 ɛ2 
Anterior -94,142 669 -7,1 ɛ1 
-42,01 7,5 -1,53 ɛ2 
Lateral 
52,29 333 0,66 ɛ1 
-59,106 5,08 -8,5 ɛ2 
Medial 
Proximal 
216,503 3,68 1,70 ɛ1 
-1152,96 14,08 -1,22 ɛ2 
Medial Distal 
177,12 3,23 1,82 ɛ1 







% C.V.  
Posterior 1354,73 0,12 0,01 ɛ1 
-376,30 11,77 -3,13 ɛ2 
Anterior 
-228,09 1,96 -0,86 ɛ1 
-958,037 4,95 -0,52 ɛ2 
Lateral 
949,99 8,78 0,92 ɛ1 
-144,98 2,52 -1,74 ɛ2 
Medial 
Proximal 
385,67 4,59 1,19 ɛ1 
-2234,62 13,39 -0,60 ɛ2 
Medial Distal 
309,03 6,58 2,13 ɛ1 




Tabela 4.9 - Valores médios das extensões principais respectivos desvios padrão para o fémur com o implante para 








203,60 12,28 6,03 ɛ1 
-99,06 4,21 -4,25 ɛ2 
Anterior 
44,14 2,25 5,10 ɛ1 
-119,81 3,00 -2,50 ɛ2 
Lateral 
258,05 8,66 3,36 ɛ1 
-46,379 5,53 -11,92 ɛ2 
Medial 
Proximal 
104,281 5,27 5,06 ɛ1 
-278,51 6,20 -2,23 ɛ2 
Medial Distal 
148,89 7,69 5,17 ɛ1 








383,81 28,71 7,48 ɛ1 
-197,27 8,02 -4,07 ɛ2 
Anterior 
78,51 4,63 5,90 ɛ1 
-236,77 7,86 -3,32 ɛ2 
Lateral 489,71 23,69 4,84 ɛ1 
-96,93 6,21 -6,41 ɛ2 
Medial 
Proximal 
185,29 8,84 4,77 ɛ1 
-540,65 12,82 -2,37 ɛ2 
Medial Distal 
304,63 29,58 9,71 ɛ1 
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Na Figura 4.40 e na Figura 4.41 estão representados os gráficos que descrevem a relação entre 
as extensões principais e as cargas aplicadas ao modelo. Verifica-se que tanto para as 
deformações principais máximas e mínimas tanto do fémur intacto como do fémur com implante 
existe uma boa correlação dos valores de regressão linear R2 em que estes são todos superiores a 
0.96 podendo por isto afirmar que existe uma boa linearidade entre os valores de carga e os 
valores de deformação medidos. Assim sendo, é possível assumir que os modelos em estudo 








Figura 4.40 – Regressão linear entre as extensões principais e a carga aplicada para o fémur intacto 
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Figura 4.41 - Regressão linear entre as extensões principais e a carga aplicada para o fémur com o implante 
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Este estudo teve como principal objectivo a análise do comportamento das extensões nos 
aspectos medidos pelos extensómetros, antes e depois do implante inserido. O ideal no projecto 
de uma prótese é que esta mantenha inalterada a distribuição de tensões no fémur. Estas 
alterações podem determinar o sucesso ou insucesso do implante. Os resultados das extensões 
principais, máximas (ɛ1) e mínimas (ɛ3), do modelo intacto do fémur e do modelo do fémur com 
implante para uma condição de carga de 1400 N estão representados na Figura 4.42.  
 
Figura 4.42 Extensões principais para o modelo do fémur intacto e com implante para uma carga de 1400 N 
Uma das limitações deste ensaio foi o facto de não ter sido considerada a correcção do ponto 
de aplicação da carga na cabeça da prótese de forma a reproduzir a solicitação no fémur intacto. 
Este factor poderá ter provocado diferenças em alguns aspectos do fémur devido a um maior 
momento flexão no fémur intacto. O efeito de strain shielding foi sentido em todos os aspectos 
do fémur. Os resultados da Figura 4.42 evidenciam alguma disparidade de valores em alguns dos 
aspectos. As extensões no plano Medial da zona distal, bem como as extensões mínimas no plano 
lateral mantêm a tendência da distribuição das tensões de forma idêntica ao fémur intacto. As 
extensões mínimas no aspecto medial da zona proximal bem como as extensões máximas no 
plano anterior e plano posterior foram as zonas onde houve maior diminuição em relação ao 
fémur intacto, estas tiveram uma diminuição de aproximadamente 70%, sendo que as restantes 
zonas tiverem diminuições na ordem dos 40%. Um dado curioso foi o facto de no aspecto 
anterior, a extensão máxima no fémur intacto ter dado um valor negativo, sendo esse o único 
valor que aumentou face ao fémur intacto. Por esta razão esse valor não foi incluído no gráfico da 
Figura 4.43, onde estão representadas as diferenças nominais entre o fémur intacto e o fémur 
com o implante. 
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Figura 4.43 – Diferenças nominais das extensões principais entre o fémur intacto e no fémur com o implante 
 
No ensaio realizado à fadiga, verificou-se que após a realização do ensaio para um milhão de 
ciclos a uma frequência de 2.5Hz, o implante aparentemente mostra-se bem fixo ao fémur sem 
sinais de dano na sua fixação. Os resultados apresentados são encorajadores para o sucesso da 
aplicação deste tipo de fixação combinada ao implante da anca. 
4.3.2.2 Modelo numérico vs. Modelo experimental 
Com o intuito de validar o modelo numérico com o modelo experimental foi realizado um 
estudo, de forma a aferir a semelhança entre estes e verificar a validade dos pressupostos 
tomados. As análises numéricas permitem uma avaliação mais ampla de resultados que as 
análises experimentais não permitem, como as tensões e as deformações nas interfaces. No 
entanto, para validar o modelo numérico é necessário recorrer a ensaios experimentais, e assim 
verificar se os pressupostos considerados nos modelos numéricos não influenciaram os 
resultados. Esta comparação teve como objectivo avaliar até que ponto os modelos numéricos 
utilizados reproduziram o comportamento dos modelos experimentais.  
Este estudo foi feito através de uma regressão linear entre as extensões obtidas 
experimentalmente e as deformações principais (máximas e mínimas) obtidas numericamente 
para a condição de carga de 1400 N.  
Apesar de alguns desvios em determinadas posições, para um determinado tipo de extensão-
deformação principal, as regressões lineares do fémur intacto (Figura 4.44) e do fémur com o 
implante (Figura 4.46), mostraram que o modelo numérico permite bons resultados em termos de 
declive de correlação R2, sendo que este foi de 0,9663 para o fémur intacto e de 0,9483 para o 
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Figura 4.44 - Regressão linear para as deformações principais entre o modelo experimental e o numérico do fémur 
intacto para uma carga de 1400 N 
 
Como é possível observar na Figura 4.45, verificou-se que as deformações principais obtidas no 
modelo numérico seguiram, de um uma forma geral, o comportamento das extensões principais 
do modelo experimental. As maiores diferenças registadas no fémur intacto foram no plano 
lateral e no plano medial, na zona distal, tendo o desvio sido de 46% e 44%, respectivamente. Não 






Figura 4.45 - Comparação entre os valores experimentais e os valores numéricos para uma carga de 1400 N no fémur 
intacto 
  




















































Fémur com o implante 
 
Figura 4.46 - Regressão linear para as deformações principais entre o modelo experimental e o numérico do fémur 
com implante para uma carga de 1400 N 
 
Relativamente às diferenças registadas no fémur com o implante (Figura 4.47) as maiores 
diferenças foram registadas nas extensões máximas no plano anterior e no plano medial proximal 




Figura 4.47 - Comparação entre os valores experimentais e os valores numéricos para uma carga de 1400 N no fémur 
com o implante 
 
Da análise aos resultados numéricos versus experimentais, verificou-se uma melhor correlação 
dos valores numéricos com os experimentais para o fémur intacto. No entanto, ambos os 
modelos conseguem replicar o comportamento dos modelos experimentais utilizados nos 
ensaios. 
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Capítulo 5.  Conclusões e perspectivas futuras 
O presente trabalho teve como objectivo o estudo e o desenvolvimento de uma haste femoral 
de fixação combinada. Para o seu desenvolvimento foram realizados diversos estudos, de origem 
numérica e de origem experimental. Foram realizados protótipos de aspecto através de uma 
impressora 3D bem como a concepção de protótipos funcionais e o instrumental de colocação do 
implante. Os trabalhos foram concluídos fazendo um teste de fadiga, em que se sujeitou a 
prótese a um milhão de ciclos. 
O estudo e o desenvolvimento da prótese de anca não fica de todo completo com esta 
dissertação. O projecto de uma componente femoral envolve muitas outras variáveis que não 
foram abordadas. Este trabalho serviu para verificar o sistema de fixação combinada aplicado à 
artroplastia da anca. Sendo este um trabalho de desenvolvimento de uma nova haste femoral, a 
dificuldade sentida passou pela ausência de estudos semelhantes de forma a fazer uma análise 
comparativa. Este implante tem uma maior aplicabilidade em pacientes mais jovens, pois além da 
qualidade de osso esponjoso nestes ser melhor, têm uma maior probabilidade de virem a ser 
sujeitos a uma artroplastia de revisão. 
O processo iterativo que levou à geometria final do implante, bem como à configuração final 
do sistema de fixação combinada, foi desenvolvido com base nas simulações numéricas. Os 
resultados obtidos através dos modelos numéricos simplificados do implante da anca foram 
importantes na medida que foi através destes que se conseguiu entender os fenómenos de 
transferência de carga entre a interface osso-implante, além de que permitiu aferir qual o melhor 
posicionamento para o implante no fémur. Os resultados finais do implante evidenciaram que os 
valores das deformações impostas ao osso esponjoso revelaram-se ligeiramente elevados nas 
zonas das cavidades com o cimento ósseo na situação simulada imediatamente após cirurgia, 
reduzindo-se significativamente no caso de médio-longo prazo onde todo o implante é suposto já 
estar solidário ao osso. Os valores máximos de tensão no implante e cimento ósseo ficaram 
abaixo da tensão limite de fadiga destes materiais em ambos os cenários analisados, sendo um 
bom sinal para a longevidade destes materiais. Todo este processo iterativo culminou com um 
implante final que demonstrou resultados encorajadores, tendo por isso todas as condições para 
ser alvo de desenvolvimentos futuros.  
A parte experimental de fabrico dos protótipos de aspecto foi importante na medida que 
serviu para ter uma melhor percepção do implante, evitando assim potenciais falhas que 
poderiam vir a ocorrer no protótipo funcional. Quanto ao instrumental de colocação, este 
mostrou-se eficiente embora limitado, o ideal seria o fabrico de duas ou até mesmo três raspas 
sequenciais, de forma a obter uma cavidade mais aproximada. 






O ensaio experimental foi importante na medida em que serviu para validar os pressupostos 
considerados nas simulações numéricas. Uma das limitações deste ensaio foi o facto de não ter 
sido considerada a correcção do ponto de aplicação da carga na cabeça da prótese de forma a 
reproduzir a solicitação no fémur intacto. Este factor poderá ter provocado diferenças em alguns 
aspectos do fémur devido a um maior momento flexão no fémur intacto. Foi interessante avaliar 
as diferenças entre o fémur intacto e o fémur com o implante. No ensaio experimental verificou-
se que apesar da reduzida dimensão do implante este altera significativamente a transferência de 
carga no osso cortical relativamente à situação intacta em especial nos aspectos medial e 
anterior, ocorrendo portanto fenómenos de strain shielding em todos os aspectos do fémur. No 
ensaio realizado à fadiga, verificou-se que após a realização do ensaio para um milhão de ciclos a 
uma frequência de 2.5Hz, o implante aparentemente mostra-se bem fixo ao fémur sem sinais de 
dano na sua fixação. Estes resultados são encorajadores para o sucesso da aplicação deste tipo de 
fixação combinada ao implante da anca. No entanto, mais trabalhos serão necessários de forma a 
confirmar esta viabilidade. 
Numa perspectiva de trabalho futuro, seria interessante extrapolar este conceito de fixação 
para diferentes tipos de implantes, testar novas geometrias quer ao nível do implante quer ao 
nível das cavidades. Seria também interessante fazer um estudo mais aprofundado sobre o tipo 
de material a aplicar neste implante, bem como o tipo de superfície que este poderá vir a ter nas 
zonas de contacto entre o osso e o implante. Um dos aspectos de grande importância a ser 
melhorado é o instrumental de colocação do implante, este deveria ter várias raspas sequenciais 
até à forma do implante, de modo a facilitar o processo de colocação. 
Seria interessante avaliar experimentalmente o comportamento do implante sem colar de 
forma a poder comparar eventuais diferenças com o implante com colar. Seria também 
importante realizar uma análise pormenorizada ao modelo que foi sujeito ao ensaio de fadiga de 
forma a verificar a possível existência de fissuras no manto de cimento ósseo de forma a concluir 
qual foi o tipo de dano após um milhão de ciclos. Seria também interessante a realização de 
ensaios experimentais in vitro complementares, tais como a utilização de osso cadáver de forma a 
ser o mais representativo possível da realidade. Seria também interessante a realização de 
ensaios pré-clínicos em animais com este tipo de fixação combinada de modo a avaliar possíveis 
problemas a médio-longo prazo.  
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